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Les maux de dos constituent la majeure partie des troubles musculo-squelettiques liés au 
travail. Une grande partie de la population active est affectée par ces malaises et les coiits 
d'indemnisation de travail s'élèvent à plusieurs milliards de dollars par année, ce qui 
suscite un grand intérêt pour la recherche dans le but de mieux connaître les causes et de 
développer de nouvelles méthodes de prévention ainsi que de traitement plus efficaces. 
Les études anatomiques et de la physiologie du corps humain ont pennis d'identifier les 
éléments contribuant aux activités de la colonne vertébrale par un système passif, 
constitué de vertèbres, disques intervertébraux et ligaments, un système actif, constitué de 
l'ensemble des muscles jouant le rôle moteur dans la colonne vertébrale, et un système 
nerveux central de contrôle. D'autre part, la revue de la littérature dans le domaine de la 
biomécanique de la colonne vertébrale permet d'avoir une vue d'ensemble des travaux 
effectués sur plusieurs aspects de modélisation afin de mieux comprendre la synergie de 
ce système actif-passif. Les changements de la lordose et de la rotation pelvienne ont été 
observés comme des moyens adaptatifs de la colonne vertébrale dans les activités 
physiologiques. 
L'intérêt actuel pour l'étude des maux de dos dans le milieu de travail montre clairement 
le besoin de résultats simulant des conditions réelles de charges et de postures, incluant 
les systèmes actif et passif, afin de mieux analyser les risques associés aux travaux de 
manutention. Nous nous intéressons dans cette étude à la synergie du système actif-passif 
de la colonne lombaire pour le support d'une charge totale de compression de 2800 N en 
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position quasi neutre. Notre objectif se porte d'abord sur le développement du concept de 
la posture optimale qui traduit la capacité d'adaptation géométrique de la colonne 
lombaire pour le support optimal des gros chargements. Nous évaluons par la suite les 
forces développées par le système actif pour maintenir l'équilibre du corps humain. 
Le moyen utilisé pour atteindre nos objectifs est basé sur le développement d'un modèle 
éléments finis simple, de type poutres, mais capable de prédire les réponses du système 
passif de la colonne lombaire humaine sous l'effet des différents chargements dépassant 
le domaine du comportement linéaire. À cet effet, une calibration du modèle simplifié est 
effectuée par rapport aux réponses aux gros chargements du modèle 3D détaillé de la 
colonne lombaire développé par Shirazi-Adl(1994). L'intérêt du modèle simplifié réside 
dans la capacité de tester avec efficacité les effets de la posture, des charges extérieures et 
des forces musculaires sur le comportement du système actif-passif de la colonne 
lombaire humaine. 
Le concept de la posture optimale est développé afin de mettre en évidence le potentiel 
que présente chacun des systèmes actif et passif dans le support de charges en position 
quasi neutre. À cet effet, la minimisation des moments sagittaux nécessaires pour 
maintenir l'équilibre du corps humain est appliquée en tenant compte du modèle 
anatomique des muscles. 
L'originalité de ce travail réside dans la conception d'un algorithme d'évaluation des 
forces musculaires pour le cas des gros chargements supportés par la colonne lombaire 
humaine et en tenant compte des conditions de la posture optimale. Cet algorithme est 
viii 
basé sur une approche combinant les deux méthodes d'éléments finis et d'optimisation 
afin de prCdire l'équilibre du système actif-passif tout en respectant les critères de 
performance selon lesquels les 46 muscles considérés peuvent être activés. La méthode 
hybride forces/déplacements des éléments finis est utilisée afin d'assurer la compatibilité 
entre les charges appliquées et les rotations inter-segmentales induites dans la posture 
optimale. 
Les résultats obtenus montrent la dépendance entre l'optimisation de la posture et 
l'anatomie musculaire prise en compte; par conséquent, l'évaluation raisonnable des 
forces musculaires doit passer par un choix judicieux de l'architecture du système actif. 
L'effet observé du changement de la lordose lombaire et notamment de la rotation du 
pelvis sur la réduction des moments d'équilibre vient s'ajouter aux résultats obtenus par 
de nombreux auteurs (Shirazi-Ad1 et Parnianpour, 1996; Kiefer et ai., 1997). Un 
changement de la lordose lombaire de 20" en flexion et une rotation postérieure du pelvis 
nous ont permis de réduire d'une façon significative la somme des valeurs absolues des 
moments sagittaux nécessaires à l'équilibre de la colonne lombaire de 54'5 N.m à 1,s 
N.m. Par conséquent, une faible activité musculaire est suffisante pour l'équilibre du 
corps en position quasi neutre. En effet, Parnianpour et al. (1994) ont observé une activité 
muscdaire négligeable en position quasi neutre chez des sujets avec et sans charges 
supérieures à 445 N portées par les mains. Ce résultat est observé pour les 4 fonctions 
objectifs testés dans cette étude pour l'évaluation des forces musculaires : a) la 
minimisation de la somme des forces musculaires, b) la minimisation de la somme des 
contraintes musculaires, c) la minimisation de la somme des contraintes musculaires 
élevées à la puissance cubique et d) la minimisation de la somme des valeurs absolues 
des forces de cisaillement sur l'ensemble des disques intervertébraux. Parmi ces fonctions 
objectifs, celle exprimée par la somme des contraintes musculaires de compression 
élevées à la puissance cubique est recommandée dans la littérature du fait qu'elle 
s'approche le plus des valeurs de I'activité musculaire mesurées expérimentalement par 
EMG (Hughes et al., 1994). Les résultats obtenus par cette fonction montrent l'activation 
de la majorité des muscles sur chaque niveau lombaire ce qui rejoint l'interprétation de 
minimiser la fatigue musculaire (Han et al., 1991) et de maximiser l'endurance du 
système actif (van Dieën, 1997). Quant aux autres fonctions objectifs (a, b et d), elles 
foumissent des résultants permettant d'activer un seul muscle sur chaque niveau. 
Les résultats montrent le rôle important de la variation de la lordose lombaire en flexion 
et de I'horizontaiisation du pelvis dans la diminution de l'activité musculaire nécessaire 
pour l'équilibre en postures quasi neutres. Ces résultats peuvent jouer un rôle dans la 
description des exercices thérapeutiques et de réadaptation pour la prévention et le 
traitement des maux de dos ainsi que pour les traitements post-chirurgicaux relatifs au 
fonctionnement de la colonne vertébrale. 
ABSTRACT 
Work related musculoskeletal disorders (WMSD) have been identified as one of the 
leading work-related injuries. Low-back injuries constitute a substantial portion of 
WMSD and affect the population at large resulting annually in billions of dollars in direct 
workers compensation costs. The heavy burden of the low-back injuries on the society 
has motivated the search to understand the parameters affecthg low-back injuries and to 
develop new methods for prevention as well as treatment of associated disorders. 
The anatomical and physiological studies have demonstrated the relative contribution of 
the passive system (vertebrae, intervertebral discs and ligaments), the active system 
(group of muscles to transfer forces to the vertebral column) and the central nervous 
system in the operation of the trunk during various tasks. Previous studies have attempted 
to investigate biomechanics of the lurnbar spine accomting for the active and passive 
systems. Durhg the daily occupational and recreational activities, the adaptive changes in 
the lumbar lordosis and pelvic rotation have been observed. 
The response of the lumbar spine under large compression loads and sagittal flexion 
rotations similar to those expenenced in occupational i n d d a l  lifting tasks remains yet 
unclear. Studies on the response of the entire lumbar spine in compression should 
inevitably be coupled with the consideration of the lumbar lordosis and pelvic rotation. 
The objectives of this work are, hence, set as follows: 
Study of the synergy of active-passive lurnbar spine under an axial compression 
load of 2800 N in quasi-neutral position. 
Development of an optimal posture accounting for the .adaptive capacity of the 
vertebral column in order to withstand the large compression Ioads of 2800 N in 
quasi-neutral position. 
Evaluation of muscular forces in the active system in order to maintain the 
equilibrium of the human body in such optimal posture. 
To perform this study, a simplified finite element model, using defonnable beam and 
ngid elements, is developed to model the nonlinear behavior of the passive system of the 
human lurnbar spine. This is done to preserve both the accuracy in predictions and the 
cost-efficiency in subsequent analyze. The nonlinear properties of the beam elements are 
d e t e h e d  based on the computed response under large loads of a 3D detailed model 
developed by Shirazi-Adl(l994). 
The concept of optimal posture is subsequently exploited to examine the potential of the 
active and passive systems to sustain the load in the quasi-neutral position. For this 
purpose, the sagittal moments required to equilibrate the posture subjected to an axial 
compression load of 2800 N are minimized and the corresponding changes in the posture 
and pelvic rotation are determined. 
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The originality of this work is to develop the muscle force evaluation algorithm 
considering the optimal posture configuration. This algorithm is based on the hybrid 
optimization-finite element approach to predict the equilibrium of active-passive system 
by taking into account a muscle architecture with 46 muscles. The hybrid finite element 
force-displacement method is used to ensure the compatibility between the applied loads 
and inter-segmental rotations obtained for the optimal posture. 
The observation of the effect of variation in lordosis and pelvic rotation in reducing the 
required moments for equilibrium are in agreement with others (ShiraP-Ad and 
Parnianpour, 1996; Kiefer et al., 1997). In fact, a lordosis flattening of 20" reduces 
significantly the sum of the sagittal moments required for the equifibrium of the lumbar 
spine fiom 54,s N.m to 1,5 N.m. Parnianpour et al. (1994) observed negligible muscle 
activities to maintain the equilibrium of the hman body in quasi-neutrai position with or 
without loads up to 445N in hands. The current work is curried out using four different 
cost functions: a) sum of muscle forces, b) surri of muscle stresses, c) surn of cubed 
muscle stresses and d) s u .  of the absolute values of disc shear forces for the whole 
lumbar spine. Among these functions, the formulation with the sum of cubed muscle 
stresses has been reported to predict the EMG data more accurately (Hughes et al., 1994). 
The results obtained by this objective h c t i o n  show the activation in almost al1 muscles 
in each level of the lumbar spine in agreement with its interpretation to minimize the 
muscle fatigue (Han et al., 1991) and to maximize the active system endurance (van 
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Dieën, 1997). The other 3 objective fiinctions (i.e. a, b and d) provide the results in which 
only one muscle is activated per each lumbar level. 
The results demonstrate the significant role of flattening of the lumbar lordosis and 
posterior pelvic tilt in diminishing the lumbar muscular activities required for equiIibrium 
in neutrai postures. These £ïndings may have bearing in the design of rehabilitation 
exercises and therapeutic operations for treatment of low-back disorders. 
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CHAPITRE 1 
~NTRODUCTION~ 
1.1 AVANT PROPOS 
La colonne vertébrale humaine est exposée quotidiennement à des chargements 
combinés, statiques et dynamiques, à court et à long terme, selon le type d'activités et 
d'exercices effectués. Cependant, lors de l'exécution de certaines tâches en milieu de 
travail, le processus de transfert de charge s'opère parfois à la limite des capacités 
mécaniques des tissus biologiques et est, par conséquent, à l'origine de divers 
traumatismes et blessures qui, en plus des douleurs et des malaises qu'ils engendrent, 
causent d'énormes troubles de fonctionnement et limitent par le fait même la 
performance physique de la colonne vertébrale. Les maux de dos constituent la majeure 
partie des troubles musculo-squelettiques liés au travail. Une grande partie de la 
population active est afTectée par ces malaises et les coûts d'indemnisation de travail 
s'élèvent à plusieurs milliards de dollars par année. De nombreuses études 
épidémiologiques ont classé les maux de dos en tête des maladies des personnes âgées de 
moins de 45 ans. Le nombre de personnes touchées par ces maux a été multiplié par 14 
' Les figures de ce chapitre se Wuvcnt h l'annexe I. 
entre 1971 et 1981. En 1991, Statistique Canada a rapporté que 27 % des cas 
d'indemnisation étaient dus aux maux de dos. Des données provenant d'un assureur aux 
Étatsunis indiquent que les maux de dos représentent 16 % des cas d'indemnisation et 
33 % de la totalité des coûts médicaux. Ces statistiques révélatrices ont suscité un grand 
intérêt, et plusieurs projets d'études et de recherche ont été mis sur pied dans le but de 
mieux connaître les causes de ces maux et de développer de nouvelles méthodes de 
traitement plus efficaces. C'est ainsi que plusieurs chercheurs se sont orientés vers ce 
domaine très vaste et pluridisciplinaire. Les notions de la mécanique des corps 
déformables ont été associées aux notions d'anatomie pour évaluer le rôle de la colonne 
vertébrale et du système musculaire dans le maintien de la stabilité du corps humain. 
L'utilité d'une telle matiére s'est rapidement imposée pour faire partie de la nouvelle 
discipline appelée « Biomécanique D . 
1.2 ANATOMIE FONCTIONNELLE 
La colonne vertébrale humaine demeure l'objet de recherches intensives dans le domaine 
biomédical. Le rôle central de cette structure dans la concordance de la majorité des 
mouvements du corps humain fait l'objet de plusieurs constatations. Depuis plusieurs 
générations, un grand nombre de scientifiques ont essayé de comprendre la synergie d'un 
système aussi complexe. En effet, la colonne vertébrale réunit pour son fonctionnement 
plusieurs systèmes et organes biologiques. L'anatomie du système squelettique de la 
colonne vertébraie, bien que complexe, est connue depuis longtemps. Ce système a été 
subdivisé en trois grandes parties (figures Al.l et Al.2) : la partie cervicale, la partie 
thoracique et la partie lombaire. Toutes ces parties sont composées de la superposition de 
vertèbres osseuses intercalées par des disques biologiques déformables offiant la mobilité 
et la souplesse requises pour la majorité des tâches quotidiennes du corps humain. Cette 
mobilité est obtenue par le biais des articulations situées entres les vertèbres. L'ensemble 
de ces articulations, tout le long de la colonne vertébrale, est souvent considéré comme 
une transmission biologique comparable à un convertisseur de couple (Gracovetsky, 
1988). Dans cette analogie mécanique, les ligaments jouent le rôle de liaisons pour la 
transmission cinématique et les facettes de contact entre les vertèbres servent à limiter 
l'articulation. Le systéme composé de vertèbres, disques et ligaments est souvent appelé 
« système passif », tandis que les muscles jouent le rôle d'organes moteurs ou de fieins 
dans la colonne vertébrale, d'où le nom de « système actif » donné à l'ensemble des 
muscles contribuant a cet effet. Aujourd'hui, les principaux muscles agissant sur la 
colonne vertébrale sont assez bien connus et de plus en plus incorporés dans les analyses 
biomécaniques. Cependant, les points d'insertion de certains muscles varient d'une étude 
à l'autre. Les muscles ont été classés, selon leurs points d'insertion, en deux groupes : le 
système local comprenant les muscles directement liés à la partie lombaire, et le système 
global dont les muscles sont attachés à la partie thoracique. 
En plus des nombreux mouvements auxquels elle est parfaitement adaptée, la colonne 
vertébrale présente une fonction importante de protection de la corde centrale nerveuse. 
Cette corde est logée dans le c d  traversant l'espace entre les corps des vertèbres et 
leurs parties postérieures, reliant ainsi la tête au bassin (figure A1.2). 
L'étude des mouvements de la colonne vertébrale humaine est à la base de plusieurs 
recherches effectuées dans le domaine de la biomécanique. Cela a donné naissance à un 
vocabulaire, devenu universel, et qui fait référence aux directions sagittale, latérale et 
axiale du corps humain (figure A1.3). Les mouvements de flexion de la colonne dans les 
sens intérieur et postérieur sont respectivement appelés mouvement de flexion et 
mouvement d'extension; quant aux mouvements de flexion dans les deux sens latéraux 
droit et gauche, ils sont appelés flexion latérale à droite et flexion latérale à gauche. Le 
mouvement de rotation axiale à droite ou à gauche est défini comme la rotation des 
membres supérieures du corps par rapport aux membres infërïeures autour de la direction 
axiale. 
1.2.1 Anatomie du système passif de la colonne vertébraIe humaine 
La partie cervicale de la colonne vertébrale est constituée de sept vertèbres identifiées par 
Cl à C7 selon leur ordre de placement à partir de la tête (figure Al. 1). Cette partie 
possède une très grande mobilité ofliant à la tête un pouvoir d'ajustement 
multidirectionnel afin d'assurer son rôle de contrôle. La partie thoracique est composée 
de douze vertèbres identifiées par Tl à T12, Tl étant située dans la partie supérieure et 
Tl2 dans la partie inférieure; ces vertèbres ont une géométrie particulière due à leurs 
connexion aux cotes de la cage thoracique. Certains modèles mécaniques considèrent la 
cage thoracique comme une partie rigide reliant les parties lombaire et cervicale; de part 
sa forme, elle protège les organes vitaux du corps humain (figure A1.2). En dessous de la 
partie thoraciques, cinq vertèbres identifiées par L1 à L5 constituent la partie lombaire 
(figure A1.4). Cette partie est celle qui supporte le plus de charge de compression et de 
flexion, elle est aussi à l'origine des mouvements important& de la partie supérieure du 
corps (figure A1 5). Les vertèbres de la partie lombaire sont caractérisées par des facettes 
plus volumineuses afTn d'assurer le transfert de charges importantes. Les chercheurs 
intéressés par la biomécanique de la colonne lombaire ont définis certains angIes 
permettant de quantifier le mouvement total de la colonne lombaire (figures A1.6 et 
A1.7) dont, celui caractérisant sa courbure sagittale, appelée aussi (( lordose lombaire ». 
En effet, la lordose lombaire représente l'information caractéristique des rotations des 
vertèbres lombaires. Il s'est avéré que le changement de la lordose lombaire pourrait 
fournir des renseignements importants sur l'évaluation des performances de la posture 
pour le support de charges. 
Chaque partie constituant le système passif de la colonne vertébrale possède une forme 
géométriques et des propriétés compatibles avec sa fonction. La vertèbre est une structure 
osseuse avec une géométrie à peu près symétrique (figure A1.8); la partie cylindrique de 
la vertèbre (appelée aussi corps de la vertèbre) est limitée par deux plateaux à surfaces 
poreuses servant à accueillir les disques; quant à la structure postérieure, elle est 
composée de plusieurs parties qui s'articulent entre elles pour transférer les charges et 
limiter les mouvements inter-segmentaux (figure A1.9). Le corps de la vertèbre est lié 
aux parties postérieurs par les pédicules. Les parties postérieures de la vertèbre sont 
identifiées par : les apophyses transverses, l'apophyse épineuse, les lames, les apophyses 
d'articulation supérieurs, les apophyses d'articulation inférieurs, les facettes 
d'articulation supérieures, les facettes d'articulation inférieures, les apophyses 
mamillaires et les apophyses accessoires. Les études biomécaniques considèrent, d'une 
façon générale, que la vertèbre est uo corps rigide non défonnable et représentée par le 
mouvement de son centroïde. Le disque intervertébral, quant à lui, possède une fome 
cylindrique simple mais contient des composantes beaucoup plus complexes. Il est 
constitué d'un anneau composé de lamelles renforcées par des fibres de collagène 
orientées dans différentes directions, et le noyau prenant place à l'intérieur de l'anneau 
est rempli de fluide incompressible (figure A1.lO). Cette structure complexe et non 
homogène a fait l'objet de plusieurs modélisation mécaniques faisant appel aux notions 
avancées de matériaux composites et de milieux poroélastiques. Le disque intervertébral, 
en plus de sa déformabilité, a aussi la capacité d'absorber les chocs dynamiques que le 
corps humain peut subir. La liaison entre les vertèbres est renforcée par les ligaments 
connectés sur les surfaces des vertèbres (figure Al.l l), et qui sont caractérisés par une 
très grande rigidité due à leur composition en fibres de collagène. L'ensemble formé de 
deux vertèbres voisines, le disque intervertébral et les ligaments, est appelé le segment 
fonctionnel de la colonne vertébrale (figure A1.12). L'étude de la biomécanique du 
segment fonctionnel a été à la base de plusieurs études s'intéressant au comportement du 
système passif de la colonne vertébrale. 
1.2.2 Anatomie du système actif de la colonne vertébrale humaine 
Les muscles du système global sont liés à la cage thoracique et, par conséquent, assurent 
le contrôle et la stabilité du tronc humain. Du coté intérieur des vertèbres, le système 
global est constitué des muscles suivants : rectus abdominis, obliquus extemus, obliquus 
intemus et transversus abdominis (figure Al.  13). Ces muscles prennent leurs origines au 
niveau du pelvis. Les points d'insertion des muscles rectus abdominis sont situés sur les 
8' côtes à droite et à gauche de la cage thoracique. Les trois autres muscles globaux 
constituent le mur abdominal. Du coté postérieur des vertèbres, les muscles globaux sont 
identifiés par les muscles erector spinae pars thoracic insérés entre les 12' côtes (a droite 
et à gauche) et le pelvis, et le système appelé erector spinae formé par les muscles 
iliocostaiis lumbonmi global, longissimus thoracic global et spinaiis thoracic. Ces 
demiers sont situés entre le pelvis et les parties postérieures des vertèbres et ils sont 
parallèles à la colonne vertébrale. 
Les muscles locaux sont tous attachés aux vertèbres de la colonne lombaire; par 
conséquent, ils possèdent le contrôle du mouvement de la colonne lombaire. Ils sont 
représentés par l'iliocostalis lumborum pars lumborum (IC), l'iliopsoas OP), le 
longissimus thoracic pars lumbonun (Ln, le multifidus (MF) et le quaciratus lumborum 
(QL). Tous ces muscles prennent les origines au niveau du pelvis et du coté postérieur 
des vertèbres, à l'exception des muscles iliopsoas dont l'origine est située du coté 
intérieur. 
Les muscles locaux iliocostalis sont au nombre de quatre et sont situés sur chaque coté 
latéral (figure A1 .l4), ils sont insérés sur les vertèbres L1 à L4. La plupart des travaux 
d'anatomie ne font pas mention de l'existence de ce muscle au niveau de la vertèbre L5; 
ceci est dû au fait que ce muscle, qui existe durant les premières années de la vie, se 
transforme, après la troisième décennie, en ligament (Bogduk et Twomey, 1987). 
Les muscles iliopsoas, au nombre de 10, sont insérés sur chaque vertèbre (figure Al.  15)' 
quant à leurs points d'origine, ils sont situés sur le pelvis mais du coté intérieur des 
vertèbres. Malgré l'orientation intérieure des muscles iliopsoas, ceux attachés aux trois 
premières vertèbres supérieures LI, L2 et L3 sont insérés du coté postérieur, ils 
contribuent alors au mouvement d'extension de la colonne lombaire. Les autres muscles 
iliopsoas sont insérés sur le coté intérieur des vertèbres L4 et L5, ofiant ainsi un contrôle 
en flexion de la colonne lombaire. Du coté latéral, les points d'insertion de ces muscles 
oflient la possibilité d'exercer d'importants moments de flexion latérale. 
Les muscles Iongissimus sont disposés parallèlement aux muscles iliocostalis, mais leurs 
bras de levier sont moins importants dans le plan latéral (figure A1.16). Aussi, ces 
muscles sont attachés à toutes les vertèbres de la colonne lombaire. Leurs fonctions 
different d'un segment à l'autre a cause de leurs différentes orientations dans le plan 
sagittal. Leurs contributions à la production des rotations sagittales sont moins 
importantes que celles des muscles multifidus. 
Les multifidus sont les muscles postérieurs les plus gros. Leurs lignes d'action peuvent 
être représentées par deux composantes : une composante verticale importante et une 
composante horizontale plus petite. La composante horizontale contribue à stabiliser la 
rotation des vertèbres. Quant à la composante verticale, elle contribue d'une manière 
considérable au mouvement d'extension de la colonne lombaire; cette contribution est 
due, d'autre part, aux bras de leviers importants dont ces muscles disposent du coté 
postérieur des vertébres (figure A 1.1 7). 
Enfin, les muscles quaciratus lumbonim sont au nombre de huit, situés du coté postérieur 
et attachés aux quatre vertèbres supérieures (figure A l .  18). 
1 3  REVUE BIBLIOGRAPHIQUE 
Plusieurs directions ont été suivies dans le domaine de la biomécanique de la colonne 
vertébrale humaine. Les premières études ont quantifié les niveaux admissibles de forces 
que peut supporter le système passif de la colonne vertébrale. Des paramètres 
biomécaniques importants ont alors étés définis à cet effet (pression inter-discale, 
pression abdominale, forces de contact entre les vertèbres, déformations admissibles des 
composants du système passif, forces et moments transmis, etc.). D'autres études faites 
sur les tissus biologiques ont permis l'intégration du système actif, représenté par les 
muscles, dans l'analyse de l'activité musculaire durant des exercices impliquant la 
coordination de mouvements assurée par la colonne vertébrale. Enfin, dans un objectif de 
traitement des maux de dos et des blessures des tissus biologiques, d'autres études se sont 
intéressées au fonctionnement de la colonne vertébrale en cas de blessures, de 
dégénérescence, de fatigue et du mauvais fonctionnement des muscles, ligaments et 
disques. 
Plusieurs techniques ont souvent été utilisées afin d'analyser le fonctionnement 
biomécanique de la colonne vertébrale. Ces techniques sont de nature expérimentale 
(radiologie, électromyographie (EMG), radiologie, etc.) ou théorique (déments finis, 
optimisation, etc.); parfois, des techniques avancées de scanner, de traitement d'images et 
de CAO sont aussi nécessaires. 
On retrouve dans la littérature une multitude de travaux de recherche se rapportant à la 
biomécanique de la colonne vertébrale humaine et touchant plusieurs aspects, 
notamment : 
0 Le fonctionnement : dans le but de comprendre la biomécanique de la colonne 
vertébrale par une compréhension du rôle et du comportement mécanique de chacune des 
composantes, des mouvements principaux et couplés des vertèbres adjacentes, ainsi que 
du processus de transfert de charge des différentes composantes. 
La prévention : prédire les chargements, les postures et les types d'activités qui 
peuvent être nocifs à court ou à long terme pour la colonne vertébrale, en se basant sur 
une bonne connaissance des propriétés mécaniques des tissus biologiques présents. 
0 Le diagnostic : évaluer les cas de blessures des muscles et des disques 
intervertébraux, la dégénérescence des ligaments ainsi que le cas de défonnation de la 
posture impliquant un mauvais fonctionnement de l'ensemble de ces éléments. 
Le traitement : prescrire des techniques de réadaptation et des traitements en 
physiothérapie pour certains cas pathologiques, afin d'assurer un retour graduel vers 
l'intégrité articulaire, et faire l'étude, dans le cas extrême, de prothèses au complet qui 
demeurent l'unique solution dans le cas de dégénérescences avancées comme le cas de la 
fixation des vertèbres suites a la fusion d'un disque. 
Dans la présente revue bibliographique, on citera et commentera, s'il y a lieu, les études 
qui se sont intéressées aux systèmes actif et passif de la colorne lombaire humaine. En 
particulier, les principaux modèles expérimentaux, analytiques et d'éléments finis qui 
nous ont permis d'obtenir des résultats seront expliqués. 
1.3.1 Étudesinvitro 
Les études expérimentales in vitro ont permis de mesurer les paramètres biomécaniques 
tel que la pression inter-discale (IDP), les rotations inter-segmentales, les forces de 
contact au niveau des facettes et les déformations des ligaments. Ces études ont aussi 
f o t d  des résultats fondamentaux sur les propriétés mécaniques des matériaux du 
système passif par l'observation des réponses des segments fonctionnels ainsi que de 
toute la colonne lombaire sous l'effet des chargements simples et combinés. Ce type 
d'études présente cependant plusieurs limitations dues principalement aux difficultés 
liées à la simulation des chargements physiologiques incluant l'activité musculaire. 
Le comportement mécanique de la colonne lombaire a été le sujet des travaux effectués 
par Panjabi et al. (1989) ainsi que par Yamamoto et al. (1989); les rotations inter- 
segmentales ont été mesurées dans les 3 directions pour tous les segments de la colonne 
lombaire lorsque soumis à des moments sagittaux, latéraux et axiaux. Récemment, 
l'étude effectuée par Panjabi et al. (1994) a permis de comparer leurs résultats in vitro sur 
le comportement mécanique de la colonne lombaire aux autres études in vitro (Schlutz et 
al., 1979; Tencer et al., 1982; Goel et ai., 1985; Miller et al., 1986) ainsi qu'aux mesures 
in vivo (Pearcy et Tibrewal, 1 984; Plamondon et al., 1988; Mhura,  1 990). 
D'autres mesures in vitro ont pemiis d'étudier le contact au niveau des facettes des 
vertèbres (Panjabi et al., 1984; Goel et al., 1986; Albumi et al., 1990). Aussi, l'étude de 
l'effet de la pression inter-discale sur le comportement mécanique de la colonne lombaire 
a été étudié par Seroussi et al. (1987) qui ont utilisé les techniques de mesures par 
radiologie afin de comparer les déformations dans les disques intervertébraux lombaires 
sains et dénoyautés. Le rôle joué par chacun des ligaments de la colonne lombaire a été 
l'objet des travaux effectuée par Tkacnik (1 968) et Hukins et al. (1990). 
D'autres études in vitro se sont intéressé à l'effet des muscles sur la réponse de la colonne 
lombaire aux différents chargements. En effet, El-Bohy et al. (1989) ont simulé les 
muscles en utilisant une paire de cordes attachées à la colonne vertébrale. Ils ont constaté 
que les pressions aux niveaux des facettes augmentent avec les forces appliquées par les 
cordes aftn de générer les moments d'équilibre. Wilke et al. (1994) ont étudié les effets 
des principaux muscles sur la défornation et la pression inter-discale d'un segment 
lombaire. Cinq forces de 80 N chacune, simulant les effets des muscles, ont été générées 
individuellement ou combinées par un système pneumatique. Les paramétres 
biomécaniques mesurés montrent que les tensions dans les muscles diminuent le champ 
des déplacements de la colonne vertébrale mais augmentent les pressions inter-discales. 
Panjabi et al. (1989) ont simulé les forces musculaires agissant sur chaque vertèbre d'un 
système cadavérique de la colonne lombaire. Ils ont étudié les effets des forces 
musculaires sur les déplacements ainsi que sur la zone neutre de la colonne lombaire dans 
le cas des spécimens sains et blessés. Ainsi, ils ont conclu que les forces musculaires ont 
un rôle considérable dans la stabilité de la colonne vertébrale. 
1.3.2 Études in vivo 
Les mesures directes in vivo des paramètres biomécaniques, tels que les contraintes et les 
déformations dans la colonne vertébrale humaine, sont limitées par le code de la 
déontologie médicale ainsi que par d'autres considérations d'ordre pratique. Par 
conséquent, les &tudes in vivo ont fourni moins d'informations que les études in vitro. La 
majorité des études in vivo ont principalement porté sur la mesure de la pression inter- 
discale (IDP), la pression inter-abdominale (IAP), l'évaluation des paramètres 
cinématiques et de la rigidité de la colonne vertébrale et des muscles ainsi que la mesure 
par EMG de l'activité musculaire durant les tâches statiques et dynamiques du tronc. 
Nachemson et Morris (1964) ont été les premiers à avoir mesuré la pression inter-discale 
dans la colonne lombaire humaine pour plusieurs postures supportant des poids. Porter 
(1986) et Aspden (1987) ont étudié, eux aussi, l'action combinée de la pression inter- 
abdominale et de la posture de la colonne lombaire durant les tâches d'élévation de poids. 
D'autres études ont utilisé les moyens de radiologie et de contrôle de mouvement pour 
arriver aux valeurs limites des rotations inter-segmentales dans les différents niveaux de 
la colonne lombaire. À cet effet, Pearcy et Tibrewal (1984) ainsi que Hayes et al. (1989) 
ont mesuré les limites de rotation inter-segmentales pour les cas des mouvements de la 
flexion/extension et de Ia torsion. Il a été observé que les limites des rotations inter- 
segmentales en torsion sont légèrement plus importantes aux niveaux inférieurs de la 
colonne lombaire (L3-L4 et L4-L5). D'après Pearcy et Tibrewal (1984)' la fiexion 
latérale du système actif-passif de la colonne lombaire peut engendrer des rotations de 
l'ordre de 10" aux niveaux supérieurs, tandis qu'elle est de l'ordre de 6' et 3' 
respectivement aux niveaux L4-L5 et L5-SI. Ces rotations sont, en générai, plus 
importantes daras le cas de la colonne lombaire passive ce qui justifie encore de faire 
recours à l'intégration du système actif dans les études de la biomécanique de la colonne 
vertébrale. D'autres études in vivo ont montré que la mobilité de la colonne vertébrale est 
réduite pour des sujets ayant déjà souffert de maux de dos (Burton et Tilloston, 1989; 
Dovrak et al., 1991). 
Les mesures expérimentales par EMG ont permis d'étudier l'activité musculaire. Ainsi, 
pour une posture droite en position debout et sans chargement physiologique, l'activité 
principale est observée dans les muscles multifidus sur chaque niveau lombaire alors 
qu'une faible activité est observée dans les muscles iliocostalis et quadratus lumbonun 
(Anderson et al., 1996; McGill et al., 1996). Les mesures EMG viennent confirmer les 
prévisions des calculs numériques relatives aux muscles psoas major qui ne produit pas 
d'activité importante en position neutre (Bogduk et al., 199 1 ; Parnianpour et al. 1994). 
1.3.3 Modélisation du système actif-passif de la colonne lombaire humaine 
Au cours des deux dernières décennies, des études basées sur des modélisations 
mathématiques de la colonne vertébrale humaine ont vu le jour grâce aux progrés 
enregistrés dans les domaines de l'analyse numérique et des techniques de 
programmation. 
1.33.1 Modélisations par éléments finis de la colonne lombaire humaine 
La méthode des éléments finis a été utilisée au départ dans les applications de 
biomécanique pour l'analyse des cas de blessures du cou et des traumatismes crâniens 
(Liu et al., 1973). L'utilité d'une telle technique pour l'étude de la colonne vertébrale 
s'est rapidement imposée. Aujourd'hui, on distingue principalement deux types de 
modèles : l'un basé sur des approches phénoménologiques (cas du modèle de type 
poutres) et l'autre basé sur des approches anatomiques (cas du modèle détaillé). 
Des modèles simples de poutres, avec et sans cage thoracique, ont été utilisés pour 
l'étude de la réponse de la colonne vertébrale aux charges statiques et impulsives. L'effet 
des muscles n'a pas été considéré dans toutes ces études. Des analyses ont surtout été 
réalisées dans le domaine de l'ergonomie et pour estimer les charges liées à l'éjection des 
pilotes d'avion. Roberts et Chen (1970) ont été les premiers à avoir étudié la 
biomécanique de la colonne thoraco-lombaire avec cage thoracique en utilisant un 
modèle éléments finis de type poutres. Ils ont testé leurs modèles pour plusieurs cas de 
charges. Andriacchi et al. (1974) ont généré un rnodéle similaire afin d'étudier le thorax. 
Les vertèbres ainsi que toutes les parties osseuses ont été modélisées comme des corps 
rigides, et les disques, ligaments et cartilage comme des éléments défonnables, Ils ont 
trouvé que la cage thoracique joue un rôle important dans la réponse de la colonne 
vertébrale aux différentes charges. Des modèles éléments finis de type poutres et tenant 
compte de I'effet des muscles ont aussi fait l'objet de plusieurs études. Takashima et al. 
(1979) ont développé un modèle éléments finis pour modéliser le système actif-passif de 
la colonne vertébrale. Dans leur modèle, la colonne thoraco-lombaire a été modélisée par 
des éléments poutres, les ligaments par des éléments ressorts et le système actif a été 
représenté par 8 muscles sur chaque côté de la colonne. Ce modèle a permis d'appliquer 
la méthode des déplacements des éléments finis afin de calculer les forces musculaires 
nécessaires à l'équilibre sans avoir recours à utiliser les modèles d'optimisation. Pour 
cela, l'approche est basée sur les travaux de Belytschko et al. (1973) et de que Schultz et 
al. (1973) qui consistent à calculer les déplacements et les rotations de chaque vertèbre 
sous l'effet des charges de gravité, de poids extérieurs ainsi que de l'activité musculaire. 
Le modèle développé par Takashima (1979) a été utilisé par Nussbaum et C h f i  (1996) 
afin de fournir les déplacements et les rotations des différents vertèbres sous l'effet de 
l'élévation de charges; à cet effet, la technique de mesure des déplacements de marqueurs 
de surfaces a été utilisée. 
Dietrich et al. (1990) ont évoqué la question de l'architecture du système actif et de la 
stabilité de la colonne musculo-squelettique. Les muscles ont été modélisés de manière à 
générer des actions actives et passives sur la colonne vertébrale. Les auteurs ont proposé 
que la cause de la scoliose était la perte de stabilité de Ia colonne vertébrale due à une 
opération incorrecte dans le système musculaire. Selon eux, cette opération incorrecte se 
produit lorsque certains muscles deviennent plus faibles que les autres. Cependant, en 
utilisant le modèle de la colonne vertébrale thoraco-lombaire, Stokes et al. (1991) ont 
trouvé que la déformation scoliotique ne pouvait pas être expliquée en termes des forces 
appliquées sur la colonne vertébrale. Ils ont suggéré que l'augmentation de l'asymétrie 
des vertèbres et de la cage thoracique étaient la cause de la scoliose. 
Des modèles d'éléments M s ,  dans iesquels chaque composante est représentée 
individuellement, sont utilisés afin de prédire les contraintes et les déformations dans 
toute la colonne vertébrale. Ces modèles ont évolué du 2D à propriétés isotropiques 
jusqu'au 3D à géométries réelles et à propriétés anisotropiques en se servant des notions 
avancées de matériaux composites (Shïrazi-Ad1 et al., 1984 et 1989). Ces modèles ont par 
la suite été utilisé pour modéliser le disque intervertébral et les plateaux des vertèbres en 
matériau poroélastique (Simon et al., 1985; Laibel et al., 1993). D'autres modèles ont 
servi pour étudier l'effet de dégénérescence des disques, ligaments et facettes sur le 
comportement mécanique de la colonne lombaire, (Goel et al., 1989; Shirazi-Ad1 et al., 
1 992). 
Toutes ces études détaillées étaient cependant axées sur le comportement mécanique de la 
colonne vertébrale passive. Kong et al. (1995) ont prédit les contraintes et déformations 
dans les composantes de la colonne vertébrale en tenant compte des muscles s'y 
rattachant. À cet effet, cinq cas d'élévation de charge en statique ont été examinés et une 
approche combinée basée sur l'optimisation et les éléments finis a été développée pour 
l'évaluation des forces musculaires. Le besoin d'inclure les muscles s'est avéré 
nécessaire pour des prédictions proches de la réalité. 
1.33.2 Effets du changement de la lordose lombaire sur le comportement 
mécanique de la colonne vertébrale 
Durant les activités quotidiennes du corps humain, le comportement mécanique de la 
colome vertébrale est continuellement influencé par les changements de la courbure 
sagittale de la partie lombaire. En effet, la lordose lombaire influence la distribution des 
charges extérieures et de la gravité sur les composantes passives et actives de la colonne 
lombaire. Gracovetsky (1988) ainsi que Parnianpour et al. (1994) ont rapporté que, dans 
le cas de l'être humain en position debout, la lordose lombaire change en fonction de 
l'augmentation des charges extérieures portées par les mains. D'autres part, la flexion de 
la colonne lombaire est observée chez les cas souffrant de maux de dos par comparaison 
aux cas sains par les techniques de microgravité (Kroemer et al., 1994)' d'élévation de 
poids (Vanneuville et al., 1992)' en position couchée (Reuben et al., 1979) ainsi que par 
la comparaison entre les cas soufhnt des maux de dos et les cas sains par l'utilisation de 
la radiographie (Jackson et McManus, 1994). Le rôle compensatoire de la lordose 
lombaire a aussi été observé chez les personnes portant des chaussures à talons hauts 
(Bendix et al., 1984 et Opila et al., 1988) et chez les personnes utilisant des chaises 
inclinées (Bendix et Biering-Sorensen, 1983). Par ailleurs, Cholewicki et McGill (1 992) 
ont observé que les travailleurs habitués a lever des objets lourds effectuent leurs tâches 
avec moins de flexion lombaire. 
Parmi les travaux réalisés sur l'effet de la posture, Kiefer et al. (1997); Parnianpour et al. 
(1994) et Shirazi-Ad1 et Parnianpour (1996) ont observé que l'amplitude des moments 
sagittaux et latéraux est influencée par la position de la ligne de chargement par rapports 
aux vertèbres. Il a été conclu que l'amplitude des moments est aussi influencée par la 
posture de la colonne vertébrale, par la rotation du pelvis et par conséquent par la lordose 
lombaire. 
Dans les travaux de manutention, la posture lombaire a pris une place considérable dans 
la recherche des méthodes minimisant les risques reliés à l'élévation des charges. 
Cependant, les recherches dans ce domaine se sont confrontées à la complexité des sous- 
systèmes intervenant dans cette structure complexe. Malgré les études réalisées en 
considérant certains de ces sous systèmes, la compréhension de la synergie réelle de la 
colonne lombaire lors du support de charges est loin d'atteindre sa maturité. L'absence de 
système actif dans la majorité de ces études a affecté la fiabilité des résultats obtenus. En 
d'autres termes, la biomécanique de la colonne lombaire ne peut pas être étudiée en 
l'absence de tous les sous-systèmes contribuant à la stabilité mécanique. En effet, 
Shirap-Ad1 et Parnianpour (1993) ont trouvé que la présence des moments de flexion sur 
les niveaux lombaires peut augmenter, d'une façon significative, la capacité de la colonne 
lombaire à supporter des charges de compression de 100 N à 800 N tout en gardant un 
déplacement minimal de la vertèbre LI. Par la suite, il a été observé que le changement 
de la lordose lombaire de f 15' fait varier les moments sagittaux requis pour la stabilité 
du système, (Shirazi-Ad1 et Parnianpour, 1996). Cependant, ces travaux se sont limités 
aux cas de posture neutre supportant des charges très inférieures aux cas des travaux de 
manutention. 
La littérature relative aux meilleures postures pour le support de grosses charges présente 
de grandes divergences; par conséquent, aucune conclusion évidente ne peut être fournie 
pour servir les recommandations de prévention en milieu de travail. 
Récemment, SRirazi-Ad1 et Parnianpour (1998) ont réalisé une étude portant sur l'effet 
des rotations sagittales des vertèbres lombaires au cours de l'élévation de poids allant 
jusqu'à 2800 N dont les points d'application sont situés aux centres des vertèbres. Les 
rotations effectuées ont provoqué une variation de la lordose lombaire allant jusqu'à 38" 
tout en gardant le pelvis fixe. Les moments nécessaires à l'équilibre ont ensuite été 
déterminées pour plusieurs charges et rotations appliquées dans les limites indiqukes. Les 
paramètres biomécaniques traduisant les effel de support de charge au cours de la 
flexion ont aussi été déterminés, a savoir : les déplacements, les rotations des vertèbres 
ainsi que la pression inter-discale. Ces résultats ont été visiblement influencés par les 
changements de la posture. Il a été conclu que la contribution du système passif à 
l'élévation de charges influence les amplitudes ainsi que les sens des moments sagittaux 
nécessaires à la stabilité du système. Les moments requis varient de la flexion à 
l'extension par l'effet de la lordose lombaire. Cependant, cette étude devrait être 
complétée par l'intégration du système musculaire et par l'introduction de la rotation 
pelvienne, ce qui, par conséquent, modifierait considérablement les lignes d'action des 
muscles. Il a été suggéré aussi d'introduire l'excentricité des forces extérieures afin de 
comger les valeurs des moments requis pour l'équilibre. 
133.3 Évaluation des forces musculaires 
Plusieurs études ont été effectuées pour estimer les forces musculaires durant différentes 
tâches effectuées par le corps humain en états statiques, dynamiques, symétriques et non 
symétriques. Ainsi, pour une tâche quelconque, notamment l'élévation de poids, une 
coupe imaginaire au niveau d'un disque lombaire est d'abord produite afin de 
schématiser le diagramme du corps libre pour la partie supérieure du tronc. Les réactions 
à ce niveau (forces et moments), requises pour l'équilibre du corps soumis au chargement 
extérieur, sont déterminées par une analyse statique. Les forces et les moments sont, en 
suite, redistribués sur les muscles et sur le segment fonctionnel. Toutefois, les résultats de 
plusieurs chercheurs ont pemiis de supposer que la contribution des structures passives 
pour ce qui est de résister aux moments extérieurs en position neutre est négligeable. À 
chaque niveau de la colonne vertébrale, le nombre de muscles dépasse le nombre des 
équations d'équilibre. Le calcul des forces musculaires est mathématiquement 
indéterminé (problème hyperstatique). Plusieurs modèles biomécaniques d'évaluation des 
forces musculaires au niveau du segment, et par la suite, au niveau de toute la colonne 
lombaire, ont été développés. Ces modèles sont basés sur des techniques expérimentales, 
d'optimisation, d'approches cinématiques, ou parfois de leurs combinaisons. Cependant, 
vu l'absence d'une solution standard, la validité de ces modèles reste un sujet de 
discussion. 
1333.1 Modèles basés sur la réduction du nombre d'inconnues 
En 1989, Bergmark a réduit le nombre d'inconnues dans les équations d'équilibre en se 
basant sur une approche synergique, et il a subdivisé les forces musculaires en deux 
groupes selon le type de moment sagittal qu'elles produisent (flexion ou extension). Cette 
approche a permis d'observer l'effet des muscles sur le comportement mécanique de la 
colonne lombaire. D'autre travaux similaires ont été effectué en se basant sur des 
intuitions physiologiques ou biomécaniques pour réduire le nombre d'inconnues dans les 
équations d'équilibre ( C h e ,  1969; Frievalds et al., 1984; McGill et Norman, 1985; 
Morisson, 1 970; Schultz et al., 1 982). 
13.33.2 Modèles basés sur I'optimisatiom 
Depuis que Schultz et al. (1982) ont appliqué la méthode d'optimisation pour l'estimation 
des forces musculaires, plusieurs études ont été effectuées à cet effet durant les tâches 
d'élévation de poids en états statiques, dynamiques, symétriques et non symétriques. La 
motivation des chercheurs était de trouver une fonction objectif a minimiser en plus de 
satisfaire les conditions d'équilibre qui sont introduites comme des contraintes d'égalité. 
Toutefois, les forces musculaires doivent en tout temps être positives (forces de tension) 
et Iliférieures aux limites admissibles par les tissus musculaires; ceci représente alors les 
contraintes d'inégalité à introduire dans la formulation du problème d'optimisation. 
Plusieurs fonctions objectifs linéaires et non linéaires ont été défrnies à partir des 
stratégies de minimisation de blessures dans les muscles; ces fonctions sont souvent 
exprimées en ternes des réactions musculaires, à savoir : les forces de tension, les forces 
de cisaillement et la somme des contraintes de tension élevées à différentes puissances. 
Parmi les travaux réalisés sur le choix des fonctions objectifs pour le calcul des forces 
musculaires, Hughes et al. (1994) ont considéré que le système nerveux minimise des 
critères de perfomance exprimés en termes de contraintes mécaniques de tension pour 
lesquels les moments au niveau des segments sont générés. Ils ont considéré 4 fonctions 
objectifs : a) la minimisation des contraintes de tension dans les muscles, b) la somme des 
contraintes musculaires élevées à Ia puissance 2, c) la somme des contraintes musculaires 
élevées à la puissance 3 et d) l'approche basée sur les travaux de Gielen et van Zuylen 
(1986) exprimant la synergie du système actif-passif. Il a été constaté que seuie la 
fonction objectif exprimée sous la forme de la somme des contraintes musculaires 
cubiques est proche des mesures EMG. Kong (1995) a considéré un critère de 
performance qui consiste à minimiser la fonction [(F, /A i  ) - S: P , où Fi représente la 
force musculaire, Ai l'aire de la section droite du muscle et Si la contrainte admissible par 
le tissu musculaire. D'autre part, Han et al. (1991) ont montré dans leurs études que les 
fonctions objectifs exprimées en termes de la somme des contraintes musculaires élevées 
aux puissances 2 et 3 correspondent au critère de minimisation de la fatigue des muscles. 
À cet interprétation, s'ajoute aussi celle de van Dieën (1997) qui utilise le maximum 
d'endurance des muscles comme critère de performance. 
Parnianpour et al. (1996) ont comparé six modèles anatomiques utilisés par plusieurs 
groupes de chercheurs pour l'évaluation des forces musculaires durant les activités 
physiques complexes de la colonne vertébrale. L'intérêt de cette comparaison était 
d'évaluer l'effet des fonctions objectifs sur les modèles anatomiques utilisés pour 
introduire l'équilibre dans la formulation du problème d'optimisation. Les six modèles 
anatomiques choisis dans la littérature étaient les suivants : a) Hughes et aL(1995); b) 
Hughes et Chaffin (1995); c) Marras et Granata (1995); d) Thelen et al. (1994); e) Schultz 
et al. (1982) et f) Nussbaum et al. (1995). Chacun de ces modèles a été testé par 
l'utilisation des fonctions objectifs minimisant ce qui suit : a) la somme des forces 
musculaires; b) la somme des contraintes musculaires; c) la somme des carrés des 
contraintes musculaires; d) la somme des contraintes musculaires aux puissances 
cubiques; e) Ies composantes de la force de compression au niveau de l'articulation du 
segment vertébral et f) le module de la force de réaction au niveau de l'articulation. Afh 
de comparer ces modèles, 24 cas de chargements ont été simulés. Les chargements 
appliqués étaient la combinaison des moments sagittaux, Iatéraux et de torsion variant 
entre -30 N.m a +30 N.m. Les analyses statistiques des résultats obtenus ont montré que 
l'effet de chaque modèle anatomique sur les réactions aux niveaux lombaire est 
significatif. Par conséquent, les forces musculaires estimées dépendent des réactions et 
des propriétés géométriques des muscles. Quant à la formulation du problème 
d'optimisation, il a été observé que les modèles basés sur l'équilibre ne prédisent pas la 
coactivation musculaire observée expérimentalement par EMG lors des exercices a 
hautes activités musculaires. Cependant, cette coactivation musculaire peut être prédite 
en imposant plus d'équations de contraintes relatives aux conditions de stabilité 
mécanique. Ces résultats ont été significatifs et ont apporté des réponses aux critiques 
formulées contre l'utilisation des méthodes d'optimisation pour l'évaluation des forces 
musculaires. 
133.33 Modèles basés sur les mesures par EMG 
L'utilisation de 1'EMG pour estimer l'activation musculaire est basée sur une 
transformation des activités électriques dans les muscles en valeurs des forces 
musculaires (Granata et Marras, 1995; Lavender et al., 1992; McGill et Norman, 1986; 
Sparto et al., 1988; Sparto et Parnianpour, 1998). Des électrodes sont utilisées pour 
enregistrer I'EMG à la surface durant les activités des muscles impliquant des 
contractions volontaires maximales. Les enregistrements EMG normalisés sont ajustés 
par un facteur de gain afin de satisfaire les équations d'équilibre obtenues par le 
diagramme du corps tracé au niveau du disque intervertébral. Une méthode hybride 
EMG-Optimisation a été utilisée par Cholewicki et al. (1995) afk d'améliorer les 
mesures en permettant de satisfaire l'équilibre sans nuire à la coactivation musculaire. 
Plusieurs travaux ont été effectués afin d'estimer l'activité musculaire dans la colonne 
vertébrale durant plusieurs tâches industrielles comme l'élévation de poids et les tâches 
répétitives causant la fatigue des muscles (Fathallah et al., 1997, 1998; Sheikbzadeh et 
al., 1997; Sparto et al., 1997, 1998). Pamianpour et al. (1994) ont observée une activation 
musculaire négligeable chez les personnes en position debout (et posture neutre) avec et 
sans charges supérieures à 445 N portées par les mains. 
L'un des problèmes rencontrés dans les modèles basés sur EMG réside dans la 
complexité de la relation entre la force musculaire et le niveau d'activation du muscle. 
D'autres problèmes reIatifs aux erreurs de mesures ainsi qu'à l'accessibilité aux muscles 
profonds (psoas) sont aussi rencontrés. 
133.3.4 Modèles basés sur la cinématique 
Kiefer et al. (1997 et 1998) ont utilisé un modèle anatomique de 60 muscles afin de 
déterminer les forces musculaires en posture neutre de la colonne thoraco-lombaire. Une 
nouvelle approche basée sur la cinématique et sur l'optimisation a été utilisée afin 
d'étudier le rôle de l'activité musculaire ainsi que celui de la rotation pelvienne sur la 
stabilité de la colonne vertébrale. Dans cette approche, les conditions cinématiques 
obtenues par les mesures directes des déplacements sont imposées dans le modèle de la 
colonne vertébrale par l'intermédiaire des ressorts virtuels qui sont remplacés à la fin de 
chaque itération par les muscles. Les valeurs des pénalités musculaires sont calculées sur 
chaque niveau et additionnées dans l'itération suivante de l'analyse jusqu'a la 
convergence de chaque incrément de charge. Dans le cas où le système devienne 
hyperstatique, un algorithme d'optimisation est utilisé pour l'évaluation des forces 
musculaires. II a été trouvé que la rotation pelvienne ainsi que les forces musculaires sont 
influencées par la courbure de la colonne et par la position horizontale de la vertèbre Tl 
par rapport au pelvis. Cependant, cette analyse a été limitée aux cas des petites charges 
(de l'ordre de la gravité) que l'être humain peut supporter quotidiennement. 
ShiraP-Ad1 et Parnianpour (1996) ont proposé une nouvelle approche basée sur la 
méthode hybride (forceddéplacements) des éléments finis. Cette approche consiste à 
imposer des forces aux vertèbres conjointement avec leurs contraintes cinématiques 
compatibles. Les déplacements/rotations imposés sont ceux qui peuvent être mesurés in 
vivo (cas des rotations sagittales) pour les mêmes forces appliquées. La compatibilité 
entre les forces et les déplacements permet de simuler Ia déformation réelle de la c o l o ~ e  
vertébrale. Par conséquent, les valeurs des moments requis pour l'équilibre du système 
seront plus raisonnables. Cette approche semble être raisonnable et peut donner des 
résultats efficaces par le fait de Ia compatibilité forces/déplacements respectée et de la 
solution qu'elle offie pour contowner les problèmes de stabilité mécanique souvent 
rencontrés dans les cas de gros chargements. L'étape suivante, proposée par les mêmes 
auteurs, consistait à évaluer les forces musculaires, correspondant aux moments 
d'équilibre calculés, en faisant appel aux méthodes d'optimisation. 
Il ressort, de tous ces travaux réalisés sur la prédiction des forces musculaires, que 
l'approche basée sur l'optimisation présente une avenue importante pour la résolution des 
systèmes exprimant l'équilibre du corps humain nécessaire pour le support de charges. 
Cependant, le choix de la fonction objectif et des contraintes à imposer lors de la 
formulation du problème d'optimisation présente un importance capitale. D'autre part, 
une simulation raisonnable de la cinématique du système actif-passif de la colonne 
lombaire peut être atteinte par l'utilisation de l'approche hybride (forces/déplacements) 
dans les modèles éléments finis. 
1.4 BUT DE LA PRÉSENTE ÉTUDE 
Cette revue de la littérature nous a permis d'avoir une vue d'ensemble des travaux 
existant dans la littétatue dans le domaine de la modélisation du système actif-passif de 
la colonne lombaire humaine. D'autre part, l'intérêt actuel pour l'étude des maux de dos 
montre clairement le besoin d'obtenir des résultats simulant des charges réelles et prenant 
en considération tous Ies éléments jugés importants. Tenant compte de ce qui précède, 
nous avons établi une méthodologie ayant pour objectif la définition d'une posture dite 
optimale qui servira à la prédiction des forces rnusculaixes agissant sur le système 
supportant de grosses charges. Le concept de posture optimale contribuera aussi à la 
description des exercices et des méthodes thérapeutiques de réhabilitation physique. Un 
exemple de support d'une charge totale de 2800 N est étudié afin de valider l'approche 
proposée par Shirazi-Ad1 et Parnianpour (1 996) pour t'évaluation des forces musculaires. 
Le moyen utilisé pour atteindre notre objectif est basé sur le développement d'un modèle 
éléments finis simple, de type poutres, mais capable de fournir la même réponse que le 
modèle détaillé aux différents chargements dépassant le domaine du comportement 
linéaire. L'intérêt d'un tel modèle réside dans la capacité de tester avec efficacité les 
effets de postures et les différents critères de performance sur la réponse du système actif- 
passif. Le concept de posture optimale est développé en se basant sur le pouvoir 
d'adaptation géométrique de la colonne lombaire pour supporter les gros chargements; à 
cet effet, des critères de performance de la posture sont définis pour interagir avec le 
mode de chargement et l'architecture musculaire intégrée dans le modèle anatomique. 
L'interaction entre le modèle éléments finis et le modèle d'optimisation de posture nous 
permet de prédire la contribution des muscles dans le maintien de l'équilibre du corps. 
L'originalité de ce travail réside dans la conception d'un algorithme d'évaluation des 
forces musculaires pour le cas des gros chargements supportés par la posture optimale. 
Cet algorithme est basé sur une approche combinée optimisation-méthode des éléments 
finis. La méthode hybride des éléments fmis est utilisée afin de respecter la compatibilité 
forces/déplacements dans la colonne lombaire et, par conséquent, fournir des réponses 
plus raisonnables. Aussi, plusieurs critères de performance sont analysés pour mieux 
représenter la synergie du système actif-passif de la colonne lombaire humaine. 
Nous avons opté dans notre développement pour des démarches réparties sur trois 
chapitres, organisés de la manière suivante : 
Le chapitre II est consacré à la description des méthodes utilisées pour la réalisation de 
cette étude. D'abord, nous exposons les étapes suivies pour le développement du modèle 
éléments finis de type poutres capable de supporter les grosses charges dépassant la zone 
du comportement linéaire. L'approche basée sur l'analogie géométrique entre les 
différents segments de la colonne lombaire est utilisée pour bâtir le modèle complet du 
système passif à partir de la réponse du segment lombaire L2-L3. Le système actif de la 
colonne lombaire humaine, représenté par l'architecture des muscles locaux est, par la 
suite, intégré dans l'étude en se basant sur plusieurs études anatomiques. Par la suite, une 
méthodologie est proposée dans le but de définir la meilleure posture, autrement dit : 
posture optimale de la colonne lombaire humaine pour supporter une charge totale de 
2800 N distribuée sur ses cinq niveaux en position debout quasi-neutre. Pour cela, 
plusieurs critères de performance ont été testés afin de minimiser les moments sagittaw 
sur les différents niveaux lombaires. Enfin, notre but est de proposer un algorithme pour 
l'évaluation des forces musculaires dans le cas des grosses charges supportées par le 
corps humain. A cet effet, la méthode fait appel aux conditions de la posture optimale 
afin de fournir des résultats plus raisonnables. Une approche hybride forces/déplacements 
de la méthode des éléments finis est appliquée pour assurer la compatibilité entre les 
forces et les déplacements lors de l'évaluation des forces musculaires par I'optiniisation 
de plusieurs fonctions objectifs proposées dans la littérature (Hughes et al., 1994 et 1995; 
Thelen et al., 1994; Parnianpour et al., 1996). 
Au chapitre III, tous les résultats des simulations et analyses réalisées dans cette étude 
sont présentés. Pour des fins de validation, les résultats obtenus par le modèle éléments 
finis simplifié de la colonne lombaire passive sont comparés aux réponses du modèle 
détaillé de Shirazi-Ad1 (1998) pour les cas des chargements simples et combinés. Par la 
suite, les tests réalisés pour la détermination de la posture optimale nous fournissent les 
valeurs des rotations des vertèbres lombaires ainsi que de la rotation du pelvis pour 
minimiser les moments sagittaux nécessaire pour l'équilibre du système supportant la 
charge totale de 2800 N. Enfin, les valeurs des forces musculaires ont été comparées pour 
plusieurs critères de performance testés par l'algorithme proposé dans le chapitre II. 
Le chapitre VI contient une discussion globale des modèles et des méthodes utilisés. Les 
résultats obtenus sont commentés et comparés à ceux existant dans la littérature. 
Finalement, un bref recueil de figures d'anatomie est présenté en annexes afin de mieux 
comprendre le fonctionnement du système actif-passif de la colonne vertébrale humaine. 
Les courbes du comportement de la colonne lombaire en rotation sagittales sont aussi 
foumies ainsi que des exemples de fichiers de données pour les calculs effectuées par les 
logiciels MATLAB et ABAQUS. 
CHAPITRE II 
2.1 DÉVELOPPEMENT D'UN MODÈLE ÉLÉMENTS FINIS DU SYST~ME 
PASSIF DE LA COLOMVE LOMBALRE HüMAINE 
Nous proposons le développement d'un modèle éléments finis simple, de type poutres, 
représentant le système passif de la colonne lombaire humaine. Ce modèle est capable de 
répondre, d'une façon similaire au modèle détaillé (Shirazi-Ad, 1994), sous l'effet de 
chargements extérieurs dépassant le domaine de la linéarité. Un segment fonctionnel 
élémentaire est modélisé, puis vaiidé, afin de bâtir le modèle complet de la colonne 
lombaire. 
2.1.1 Définition de la géométrie du modèle 
La figure 2.1, à la flli de ce chapitre, présente le modèle détaillé de la colonne lombaire 
humaine développé par Shirazi-Adl (1 994). Ce modèle considère individuellement 
chaque composante du système passif. Les vertèbres sont modélisées comme des corps 
rigides et les disques intervertébraux comme un matériau non homogène dont le 
comportement est non-linéaire. Les composantes sagittales passives osseuses et 
ligamentaires sont aussi incluses. Cette modélisation permet de fournir tous les 
cette structure passive soumise aux divers 
tous les paramètres biomécaniques, tels que la 
renseignements relatifs à la réponse de 
chargements. Elle permet aussi de calculer 
pression inter-discale, les forces de contact au niveau des articulations et les effets de 
dégénérescence des composantes des disques intervertébraux. La conception d'un modèle 
simplifié pourrait diminuer beaucoup d'étapes de calculs, souvent complexes, afin 
d'arriver aux résultats relatifs à la réponse de la structure soumise aux forces extérieures 
appliquées et aux forces musculaires. Le modèle simplifié pourrait interagir avec le 
modèle détaillé en I u i  fournissant les données relatives au système actif afin de compléter 
les analyses des paramètres biomécaniques lors de l'activation des muscles. C'est dans 
cette optique qu'une géométrie simplifiée de la colonne lombaire humaine est développée 
(figure 2.2). Cette géométrie ne considère que les corps des vertèbres; les éléments 
postérieurs ne sont pas inclus. Les seuls éléments défonnables sont les disques 
intervert6braux. À partir de cette géométrie, une modélisation mécanique de la colonne 
lombaire peut considérer, d'une manière simplifiée, les disques défomables comme des 
poutres dans l'espace et les vertèbres comme des corps ngides dont le mouvement est 
relié aux extrémités des disques voisins. Ainsi, une modélisation par éléments frnis du 
modèle mécanique simplifié considère les centroïdes des vertébres comme les 
coordonnées des corps ngides et les centres des plateaux inférieur et supérieur de chaque 
vertébre comme les extrémités des éléments poutres (figure 2.2). Les deux types 
d'éléments poutres, Timoshenko (avec effet de cisaillement) et Euler-Bernouilli (sans 
effet de cisaillement), ont été testés pour la représentation des disques intervertébraux 
sous l'effet des efforts importants de l'ordre des tâches industrielles auxquelles la colonne 
lombaire peut être soumise. Il s'est avéré que l'élément poutre de type Timoshenko est 
plus adéquat pour la modélisation des disques intervertébraux. Par conséquent, cet 
élément à trois nœuds et à champs de déplacements quadratique est utilisé pour les 
analyses subséquentes. Les coordonnées des noeuds considérés dans le modèle éléments 
finis simplifié (type poutres) sont données dans les tableaux 2.1 et 2.2. 
Tableau 2.1. Coordonnées des centres de vertèbres considérés comme éléments rigides 
































Tableau 2.2. Coordonnées des nœuds des éléments poutres correspondant aux disques 
intervertébraux. 









Le modèle d'éléments finis de type poutres développé pour la représentation de la 
colonne lombaire passive doit fournir les mêmes réponses que le modéle détaillé malgré 





































































composantes du modèle détaillé (disques, ligaments et facettes en contact) doit être 
reproduit dans les éléments poutres du modéle simplifié. Ceci est réalisé par une 
calibration du modèle simplifié par rapport au modèle détaillé. Cependant, il est d'abord 
nécessaire de valider le modèle proposé sur un segment fonctionnel élémentaire, d'autant 
plus que Shirazi-Ad1 (1998) dispose de la réponse d'un segment fonctionnel de son 
modèle détaillé lorsque divers chargements sont appliqués dans la zone de non-linéarité. 
2.1.2.1 Comportement mécanique d'un segment fonctionnel élémentaire de la 
colonne lombaire 
La réponse non-linéaire d'un segment fonctionnel élémentaire, L2-L3, a été déterminée 
par Shirazi-Ad1 (1998) sur son modèle détaillé. Les cinq principaux cas de charges ont 
été testés, à savoir, la compression axiale, la flexion sagittale, l'extension, la flexion 
latérale et la torsion axiale. Ces résultats ont été utilisés afin d'introduire et de vérifier le 
comportement non-linéaire du même segment modélisé par éléments poutres. 
La différence majeure dans la géométrie des disques entre les deux modèles réside dans 
l'espace central du noyau rempli de fluide. Ce dernier, représenté dans le modèle détaillé, 
contribue à supporter la compression. d'introduire cette similitude, une géométrie 
effective du disque est introduite dans le modèle simplifié. La section de la poutre 
(disque) doit contribuer à 100% en compression mais uniquement a 50% pour les autres 
chargements provoquant la flexion, la tension ou le cisaillement de la poutre. Par 
conséquent, la section du disque est supposée pleine en compression mais annulaire pour 
les autres cas de charges. Les caractéristiques géométriques résumées dans le tableau 2.3 
sont affectées au disque du segment L2-L3 modélisé par une poutre. 
Tableau 2.3. Géométrie effective du disque L2-L3 introduite dans le modèle simplifié. 
Le modèle de type poutres développé dans cette étude utilise le logiciel d'analyse des 
structures par éléments finis ABAQUS (ver. 5.5). Dans ce logiciel, le comportement non- 
linéaire d'une poutre dans l'espace peut être introduit par un tableau de valeurs dans le 
fichier de données en termes de : Force de compression/tension (FJ - Déformation axiale 
(E~), Moment de flexiodextemion (My) - Courbure sagittale (8,/L), Moment de flexion 
laterale (Mx) - Courbure latérale (8,/L), Moment de torsion (MJ - Angle unitaire de 
torsion (Twist : 8JL); z étant l'axe de la poutre dans l'espace. 






La réponse du modèle détaillé du segment L2-L3, résumée dans le tableau 2.4, est 
introduite dans le modèle poutre de la même structure. 
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Tableau 2.4. Comportement non-linéaire du segment L2-L3 (Shirazi-Adl, 1998). 
Compression Flexion sagiaale Extension Flexion latérale Torsion 
Le modèle simplifié est ensuite testé pour les cinq cas de charges lors d'un calcul 
incrémental atteignant son maximum au bout de 20 étapes égales. Durant toutes ces 
simulations, l'élément rigide représentant la vertèbre L3 est maintenu fixe dans toutes les 
directions, alors que la charge est appliquée au centre de la vertèbre L2. La réponse du 
modèle aux cinq cas de charge est montrée sur les figures 2.3 à 2.6. La concordance des 
résultats des deux modèles est satisfaisante et les non-linéarités des réponses sont bien 
visibles. La réponse du segment L2-L3 en flexion latérale et en torsion est supposée 
symétrique pour les deux sens à droite et a gauche. Par contre, dans le plan sagittal du 
segment, la flexion présente plus de liberté que l'extension; ceci traduit l'effet des 
facettes qui viennent en contact pour limiter et guider le mouvement en extension imposé 
aux vertèbres. Un léger décrochage de la courbe de réponse en extension traduit ce 
phénomkne (figure 2.4). 
La poutre utilisée pour représenter le disque du segment fonctionnel est de type 
Tirnoshenko; par conséquent, le module du cisaillement (GAk) doit être évaiué de la 
même manière par des tests de calibrage des deux modèles. Ceci est réalisé pour des 
charges combinées incluant l'effet du cisaillement. Le module (GAk) introduit par 
Timoshenko considère la rigidité au cisaillement de la section droite A de la poutre, G 
étant le module de rigidité au cisaillement et k un coefficient géométrique généralement 
égal à 5/6 pour les poutres à sections rectangulaires. Il est à noter que, dans notre cas, le 
module GAk ne représente pas uniquement la rigidité au cisaillement du disque, mais 
celle de tout le segment incluant les composantes sagittales passives (ligaments et facettes 
en contact). Deux tests ont été simulés par Shirazi-Ad1 (1998) sur son modèle détaillé du 
segment L2-L3 et reproduits dans cette étude sur le modèle simplifié. La géométrie de la 
figure 2.7 est utilisée afin de définir le point d'application des charges sur la vertèbre L2, 
ce point est distant de 22 mm du centre du disque intervertébral. Durant les analyses, la 
vertèbre L3 a été maintenue fixe. Le premier cas de charge a consisté à appliquer sur le 
segment une charge de compression de 4000 N combinée avec un moment de flexion de 
40 N.m et une force horizontale de cisaillement de 800 N dirigée vers l'intérieur. Ce 
chargement combiné atteint son maximum en onze incréments inégaux, (tableau 2.5). 
Tableau 2.5. Cas de charge 1 appliqué sur le segment L2-L3. 
Moment de flexion 
W . 4  
1 
Force de compression 
CN] 
300 
Force horizontale (Direction inttrieurc] 
M 
60 
Trois valeurs du module du cisaillement GAk ont été testées (GAk=9000 N, 15000 N et 
20000 N). Les figures 2.8 et 2.9 montrent les réponses obtenues par le modèle simplifié 
pour les trois valeurs du module de cisaillement GAk ainsi que les réponses du modèle 
détaillé obtenues par Shirazi-Ad (1998) au point d'application des charges. Les valeurs 
des rotations obtenues sont semblables pour tous les cas. La différence est observée dans 
les valeurs des déplacements horizontaux obtenus. Cette différence est due au 
cisaillement provoqué par la force horizontale appliquée et qui, selon la rigidité de 
cisaillement, provoque des déplacements horizontaux différents. Il ressort que la valeur 
de GAk=9000 N provoque un déplacement horizontal supérieur a celui toléré par le 
modèle détaillé. La valeur du module GAk=15000 N a, par conséquent, été fixée et testée 
pour le deuxième cas de charge décrit dans le tableau 2.6. Dans ce cas, cinq charges ont 
été appliquées sur le segment L2-L3 au même endroit que celui indiqué à la figure 2.7. Il 
s'agissait d'une force de compression de 4000 N combinée avec une force de cisaillement 
d'une amplitude de 400 N et dirigée vers l'intérieur, d'un moment de flexion sagittale de 
40 N.m, d'un moment de flexion latérale de 25 N.m et d'un moment de torsion de 50 
N.m. Ce chargement a été appliqué en 13 incréments inégaux, (tableau 2.6). 
Tableau 2.6. Cas de charge 2 appliqué sur le segment L2-L3. 
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Les réponses produites au point d'application des charges par le modèie simplifié de type 
poutres (avec G A k 4  5000 N) et par le modèle détaillé sont montrées sur les figures 2.10 
et 2.1 1. Malgré les faibles écarts entre les valeurs obtenues, le résultat demeure 
acceptable. Ces écarts entre les valeurs des deux modèles sont dus au fait que ABAQUS 
ne permet pas d,'introduire des non-linéarités en cisaillement pour l'élément poutre. En 
effet, la valeur du module du cisaillement GAK reste constante quelle que soit la charge 
appliquée. Cependant, il est à noter que les écarts sont moins prononcés dans le plan 
sagittal. Le retrait de la vertèbre L2 dans le sens du déplacement horizontal après avoir 
atteint le maximum est dû au couplage entre les mouvement combinés produits sur la 
vertèbre. La valeur du module de cisaillement GAk=15000 N est, par conséquent, 
maintenue pour toutes les analyses subséquentes. 
Nous avons fait le point sur la validation d'un modèle simplifié, de types poutres, 
décrivant les mêmes réponses cinématiques que le modèle détaillé pour le segment 
fonctionnel L2-L.3 de la colonne lombaire humaine. Une généralisation de ce modèle sur 
l'ensemble de la colonne lombaire doit prendre en considération toutes les différences 
existant entre les divers segments considérés. 
2.1.2.2 Du segment élémentaire il la colonne lombaire 
Afin de bâtir toute la colonne lombaire humaine à partir du segment fonctionnel L2-L3 
pour lequel le comportement est connu, une approche basée sur les rapports de géométrie 
entre les différents segments est d6veloppée. Cette approche est fondée sur les relations 
de comportement considérées par ABAQUS afin de définir le comportement non-linéaire 
d'une poutre. La rigidité de l'élément poutre est exprimée, dans ce logiciel, par les 
relations basées sur les valeurs introduites dans le tableau 2.4. Ces relations sont défuiies 
dans la théorie classique de la résistance des matériaux et s'expriment comme suit : 
où L, A, 1, et J représentent respectivement la longueur de ia poutre, sa section droite, son 
moment d'inertie en flexion et son moment polaire en torsion; F représente la force 
appliquée dans la direction de l'axe de la poutre; M,, exprime le moment appliqué dans 
l'une des directions du plan (xy) normal à l'axe de la poutre; Mz représente le moment de 
torsion; E le module d'élasticité de Young; G le module d'élasticité en cisaillement; 8, 
l'angle de rotation de la poutre dans l'une des directions du plan (xy); 8, l'angle de 
rotation en torsion de la poutre et E= sa défomation axiale. 
L'approche développée pour définir les relations de comportement entre les différents 
segments de la colonne tient compte des paramètres géométriques intervenant dans 
chacune des relations de comportement (2.1) à (2.3). La longueur de chaque poutre 
représentant un disque dans le modèle est introduite par les coordonnées de ses nœuds 
(tableau 2.2). Les seuls paramètres à définir sont les sections des disques et leurs 
moments d'inertie effectifs compatibles avec le comportement non-linéaire des segments. 
Cette approche considère que le matériau est identique pour tous les segments 
fonctionneIs. Ces hypothèses nous ont conduit à définir deux paramètres géométriques a 
44 
et p, donnés dans les tableaux 2.7 et 2.8, qui permettent de généraliser le comportement 
non-linéaire du segment de référence L2-L3 sur l'ensemble de la colonne passive. 
Tableau 2.7. Relations entre les propriétés des sections droites en 
compressioin/cisailiement des poutres du modèIe simplifié. 
Segments 
Tableau 2.8. Relations entre les propriétés des sections droites en fiexion/torsion 
Segment de référence 
L2-L3 
des poutres du modèle simplifié. 
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Le comportement de chacun des disques constetuant la colonne lombaire de la figure 2.1 
a été défini par les relations des tableaux 2.7 et 2.8. Cependant, le comportement de toute 
la colonne doit être validé par rapport aux tests réalisés par Shirazi-Ad1 (1994) sur son 
modèle détaillé de la colonne lombaire passive. 
2.2 MODÈLE ANATOMIQUE DES MUSCLES LOCAUX 
Seuls les muscles locaux représentent dans cette étude le système actif de la colonne 
lombaire. Cependant, nos efforts ont été mis sur la comparaison des modèles anatomiques 
existants. En effet, la littérature présente une diversité de modèles anatomiques qui 
parfois s'opposent les uns les autres. Kiefer et al. (1998) ont utilisé une architecture 
musculaire constituée de 48 muscles locaux et 12 muscles globaux. Leur modèle 
anatomique a été inspiré de plusieurs travaux, notamment ceux de Dumas et al. (1988 et 
1991); ChaEn et al. (1990); Moga et al. (1993) et Netter et al. (1989). Ce modèle a été 
utilisé pour la détermination des forces musculaires en position neutre; il considère que 
les muscles intérieurs (iliopsoas) peuvent générer de la flexion par l'effet de leurs points 
d'insertion situés du côté intérieur des vertèbres. De plus, il considère que le muscle 
iliocostalis est aussi attaché au niveau inférieur L5. D'autre part, beaucoup d'études 
biomécanique ont utilisé le modèle de Bogduk et al. (1992). Ces études, notamment 
celles de Stokes.et Gardner-Morse (1995); Gardner-Morse et al. (1995); Macintosh et al. 
(1993) et van Dieën (1997), se sont principalement intéressées au calcul des forces 
musculaires pour des charges symétriques et non-symétriques. D'autres modéles 
anatomiques similaires à celui de Bogduk et al. (1992) sont utilisés par Reid et al. (1 994); 
Cholewicki et al. (1995) et Cholewicki et McGill (1996). La différence majeure entre le 
modèle de Bogduk et al. (1 992) et celui utilisé par Kiefer et al. (1997) est que le premier 
considère que les muscles intérieurs (iliopsoas) n'agissent pas tous de la même manière 
sur la colonne lombaire du fait que les points d'insertion des muscles iliopsoas sur les 
vertèbres L1, L2 et L3 sont situés du coté postérieur. Aussi, ce modèle considère que le 
dernier niveau L5 n'est pas attaché aux muscles iliocostalis, ce qui réduit le nombre de 
muscles locaux à 23 sur chaque coté au lieu de 24 (cas de Kiefer et al., 1998). 
Dans cette présente étude, nous considérons les points d'insertion et d'origines des 
muscles d'après les travaux de Kiefer et al. (1998), à l'exception des muscles iliopsoas 
dont les positions des points d'insertion sont pris à partir des travaux de Bogduk et al. 
(1992); aussi, la description de ces derniers concernant le muscle iliocostalis qui n'existe 
pas sur le niveau L5 est adoptée. 
Pour le modèle anatomique que nous adaptons, les tableaux 2.12 et 2.13 indiquent tous 
les points d'insertion des muscles ainsi que leurs cosinus directeurs dans le repère global 
relié à la base du disque L5-SI. Les aires des sections des muscles foumies dans les 
travaux de Bogduk et al. (1992) et de Cholewicki et McGill(1996) ont aussi été adoptées 
dans notre modèle. Les forces musculaires seront alors calcutées d'après ce modèle 
anatomique dont l'architecture est illustrée aux figures (2.12) et (2.13). 
Tableau 2.9. Coordonnées d'insertion et d'origine des muscles exprimées dans le repère global. 
L'anatomie musculaire est supposée symétrique par rapport au plan sagittal des vertèbres. Ces 
coordonnées sont toutes tirées des travaux de Kiefer et al. (1998), sauf (*) tirées de Reid et al. 
1 Niveau L1 1 











' IC: iIiocostalis lumborwn pars Iumbomm, IP: iliopsoas, LT: Iongissimus îhoraçic pars iumbonim, MF: multifidus, QL: quadratus 
lumborum. 
Origines [mm] 






































































































Tableau 2.10. Cosinus directeurs (1, m, n) et longueurs (L) des muscles. (A) : Aires des 










































































































































































23 POSTURE OPTIMALE DE LA COLONNE LOMBAIRE POUR 
SUPPORTER UNE GROSSE CHARGE DE COMPRESSION EN POSITION 
QUASI-NEUTRE 
Nous nous intéressons au développement d'une méthodologie visant la définition des 
meilleures conditions géométriques, autrement dit : choix de la meilleure posture de la 
colonne lombaire humaine permettant de supporter des charges importantes durant les 
tâches industrielles. 
Il a été constaté, sous l'effet du poids propre de la partie supérieure du corps, que la ligne 
de gravité passe du coté intérieur de la colonne lombaire. Par conséquent, la colonne dans 
sa position neutre est soumise à une force de compression et à un moment de flexion. Les 
forces et les moments nécessaires à l'équilibre de la structure sont encore plus importants 
lorsque la colonne supporte une charge extérieure additionnelle; les muscles attachés au 
tronc doivent, alors, développer plus de force pour assurer l'équilibre. Pour des charges 
importantes supportées par le corps humain, les forces musculaires peuvent dépasser des 
limites et provoquer des blessures dans les tissus. 
La recherche des meilleures conditions géométriques de support de charge nécessite 
l'analyse de la réponse de la colonne vertébrale dans ses diverses postures pour un 
chargement donné. Les muscles jouent un rôle important dans le choix de la posture. 
Dans cette étude, nous prenons comme exemple le cas d'une charge totale de 2800 N 
soulevée par un humain en position debout et symétrique (en x, y et 2). Cette charge 
représente la force de gravité de 245 N distribuée sur la partie supérieure du corps ainsi 
qu'une charge externe de 2555 N. Basé sur un spécimen représentatif du corps humain, la 
distribution de l'effet gravité en divers points de la colonne a été l'objet de plusieurs 
études biomécaniques (Schultz et al., 1979; Kiefer et al., 1997). La force externe est 
appliquée de manière à représenter le poids supporté par le corps en position neutre et 
symétrique (figure 2.14) ainsi que les forces dans les muscles globaux. Cette charge est 
supposée située à une distance de 8 mm dans le sens intérieur du centroïde de la vertèbre 
LI. Le tableau 2.1 1 résume la distribution de la charge totale de 2800 N et ses points 
d'application sur les vertèbres lombaires. La posture neutre de la colonne lombaire est 
définie pour toutes les analyses qui suivront comme la position qui n'admet pas de 
rotations inter-segmentales. 
Le modèle d'éléments finis de type poutres dans l'espace est utilisé pour l'analyse de la 
colonne lombaire sous le chargement décrit par la figure 2.15. La charge de 2800 N est 
appliquée à la colonne en posture neutre; aucune rotation dans les plans sagittal et latéral 
n'est admise. La base du disque L5-S1 est maintenue fixe afin de représenter un pelvis 
immobile. Les translations des cinq vertèbres sont laissés libres dans le plan sagittal (xz). 
Le calcul a été effectué en 25 incréments égaux. Les muscles actifs au niveau de la 
colonne lombaires sont les seuls éléments permettant de produire les moments 
nécessaires pour l'équilibre du corps. En position neutre de la colonne lombaire, l'activité 
des muscles est en général minime; en effet, Parnianpour et al. (1994) ont observé 
expérimentalement une activité musculaire négligeable chez les personnes en position 
debout avec et sans charges portées dans les mains. Notre objectif est d'identifier la 
position quasi-neutre de la colonne lombaire qui puisse satisfaire l'équilibre du corps 
avec un minimum d'activité musculaire. En d'autres termes, l'effet de la posture est 
considéré comme pouvant servir a définir les conditions optimales pour l'évaluation et 
l'utilisation des capacités du corps humain. 
Tableau 2.1 1. Distribution et localisation de la charge totale de 2800 N 
supportée par la colonne lombaire passive. 
1 Niveaux Amplitude de la Force extérieure Distance interieun du Contribution pour 
1 lombaires charge de gravité appliquée centroïde de la vertébre supporter les 2800 N 
rN3 ml [mm1 f%3 
L1 169,16 26,46 
97,29 
2554,96 8 
L2 17,88 - 24,16 0,64 
L3 18,64 -- 2 1,27 0,67 
L4 19,28 -- 1 7,8 1 0,69 
L5 20,OS - 13,76 0,72 
Total 1 245.04 1 2554.96 1 -- 1 1 O0 
2.3.1 Optimisation de la posture supportant une charge totale de 2800 N 
Plusieurs ouvrages soulignent I'imporbnce de la posture dans le maintien de la stabilité 
de la colonne lombaire humaine. Ainsi, Kiefer et al. (1997) ont étudié l'effet de la 
rotation pelvienne sur la capacité du système passif de la colonne thoraco-lombaire à 
supporter des charges de compression. Ils ont conclu que cette capacité est fortement 
influencée par la rotation du pelvis. Par ailleurs, S M - A d  et Parnianpour (1996) ont 
constaté que les moments requis sur chaque niveau de la colonne lombaire peuvent être 
réduit par une horizontalisation du pelvis. 
Dans la présente étude, une nouvelle approche d'optimisation de la posture est 
développée en ayant pour objectif la réduction des forces musculaires contribuant au 
support des gros chargements. Cette méthode consiste à déterminer la posture 
optimale )) de la colonne lombaire en position quasi-neutre. Cette posture servira à la 
réduction des moments sagittaux (et donc les forces musculaires) sur tous les niveaux 
lombaires. La position quasi-neutre est défiaie par les limites de rotations inter- 
segmentales des vertèbres lombaires et du pelvis. Ces limites sont fixées a 5" dans le plan 
sagittal (flexion et extension). 
Pour le cas de la colonne lombaire supportant une charge totale de 2800 N en posture 
neutre, la position de la charge externe appliquée à 8 mm de distance intérieure du 
centroïde de la vertèbre LI, contribue d'une manière importante à maintenir le corps 
humain en sa position neutre. Par conséquent, l'introduction du niveau de la vertèbre L1 
dans l'optimisation de la posture constitue, dans ce cas, un sujet de discussion. D'autre 
part, comme il a été constaté dans notre modèIe anatomique que les muscles locaux de la 
colonne lombaire ne peuvent pas générer une flexion aux niveaux supérieurs LI, L2 et 
L3. Il faut alors imposer des moments d'extension sur ces trois niveaux lombaires 
supérieurs. 
Toutes ces constatations nous ont permis de faire l'étude de certaines fonctions objectifs 
impliquant les critères de performances souhaités, (relations 2.4). Ces fonctions sont 
toutes exprimées par la minimisation de sommes des moments. L'analyse de ces 
fonctions nous permettra de définir celle qui représente le mieux la posture optimale ». 
LS 
fmm-, = m i n C M i ( 8 , )  avec Mi 2 m  pour i=LIàL5 ,  m={0, O,let0,2}~.m 
i=LI 
Pour toutes ces fonctions, les rotations inter-segmentaies sagittales (ej) des niveaux 
lombaires et pelvien sont définies par leurs limites correspondant à la position quasi- 
neutre, (relations 2.5). 
- 5 ' < e j  ~ 5 '  pour j=Ll,L2,L3,L4,LSetSl 
La fonction fPOSTURE - 1 correspond a la minimisation de la somme des valeurs absolues 
des moments sagittaux entre les niveaux lombaires L2 et L5. Cette fonction ne tient pas 
compte du niveau L1 à cause du rôle compensatoire de la charge extérieure appliquée sur 
LI et représentant la partie supérieure du corps (forces musculaires, gravité et poids 
supportés). Par contre, dans la fonction f m s ~ ~  - 2, le niveau supérieur LI est inclus. 
Enfin, la fonction fPOSTUREJ correspond à notre modèle musculaire apte à produire de 
l'extension notamment sur les niveaux supérieurs. Néanmoins, pour cette dernière 
fonction, les moments ne doivent pas imposer de forces importantes a générer par les 
muscles postérieurs. Des valeurs minhales des moments sagittaux variant de O à 0,2 N.m 
sont alors considérées pour chaque niveau. Dans tous ces critères de performance, nous 
ne tenons pas compte du moment au niveau pelvien, ce dernier pouvant être supporté par 
les muscles des jambes. 
Les expressions décrites par les relations (2.4) sont exprimées par les termes des 
moments sagittaux en fonction des rotations inter-segmentales. Il s'agit alors de la 
rigidité en rotations sagittales de la colonne lombaire humaine. La détermination 
andytique des expressions définissant cette rigidité n'est cependant pas évidente à cause 
des non-linéarités du comportement. 
2.3.2 Modèle analytique décrivant la rigidité en rotation de la colonne lombaire 
passive dans le pIan sagittal 
La rigidité en rotation du système passif de la colonne lombaire est évaluée par 
l'utilisation du modèle d'éléments fînis de type poutres. La rigidité recherchée est celle 
correspondant au support de la charge totale de 2800 N distribuée de la façon indiquée au 
tableau 2.1 1. L'effet du changement de posture sur les moments requis à chaque niveau 
vertébral est évalué en imposant, de manière indépendante, des rotations inter- 
segmentales de 5' dans les deux directions du plan sagittal sur chaque vertèbre lombaire 
et sur le sacrum. Durant chaque analyse, il n'y a pas de rotations sagittales des autres 
vertèbres ainsi que de déplacements et de rotations de toute la structure dans les sens 
latéraux. Chaque simulation est effectuée en deux étapes de 25 incréments chacune : la 
première consiste à appliquer la charge totale de 2800 N en position neutre (sans 
rotations) et la deuxième sert à imposer la rotation inter-segmentale sur la vertèbre 
considérée. Douze simulations ont été effectuées pour les deux sens de la déviation 
sagittale des cinq vertèbres et du pelvis. Les figures A21 à A2.6 (situées en annexe II) 
représentent les variations des moments requis pour l'équilibre de la colonne lombaire en 
fonction des angles de flexion sagittale et d'extension de chaque vertèbre (LI  à L5) et du 
sacrum (SI). Une interpolation de la solution discrète obtenue par éléments finis nous a 
permis d'exprimer la variation de chaque moment en fonction des rotations inter- 
segmentales. Ces expressions représentent les ternes de rotation dans la matrice de 
rigidité de la colonne lombaire soumise à la charge totale de 2800 N. Ces termes sont 
exprimés par les relations suivantes : 
où ML] à Msl représentent les moments (en N.m) nécessaires à chaque niveau de la 
colonne lombaire et au pelvis pour l'équilibre du corps sous l'effet des rotations sagittales 
0 (exprimées en degres) de chaque niveau lombaire (LI à L5) et du sacrum (Sl). Kij 
représentent les éléments non-linéaires de la matrice de rigidité en rotation, définis par les 
relations suivantes : 
Le modèle analytique que nous venons d'établir est valable uniquement pour des 
rotations inter-segmentales n'excédant pas 5" dans chaque coté du plan sagittal (flexion 
ou extension). Ce modèle peut être, aussi, écrit s o u  la forme simplifiée suivante : 
M i  =MOi + ka, ej (2-8) 
où i, j = L1 à S1 et a, P = 1 à 6; MOi représentent les moments d'équilibre pour la 
posture neutre (sans rotations). 
Nous constatons dans les relations (2.6) et (2.7) que la matrice de rigidité de la structure 
n'est pas symékique; ceci est dû d'une part la non-symétrie géométrique de la colonne 
lombaire dans le plan sagittal, et d'autre part à la non-symétrie de comportement au 
niveau segmentaire entre la flexion et l'extension. Il a été remarqué, au cours des 
analyses de mouvements dans le plan sagittal, que la structure n'est pas sensible à sa 
déviation géométrique latérale. Par conséquent, seule la géométrie dans le plan (XZ) est 
considérée pour la suite des analyses. 
L'analyse du comportement décrit par les relations (2.6) et (2.7) nous foumit plusieurs 
informations sur la synergie du système passif de la colonne lombaire humaine. Ainsi, 
pour une variation de rotations inter-segmentales au niveau d'une vertèbre, une déflexion 
est produite au niveau des disques voisins. Toutes les vertèbres supérieures ainsi que la 
vertèbre juste en dessous du disque déformé auront besoin d'une variation de moment, 
soit par l'effet du déplacement sagittal entraînant une variation des bras de leviers des 
forces appliquées ou par l'effet de la déformation non-linéaire des disques auxquels elles 
sont attachées. Ces variations de moments sont non-linéaires pour les vertèbres qui sont 
attachées aux deux disques voisins de la vertèbre sur laquelle la rotation est imposée. 
233 Évaluation des critères de peiiormance des postures 
Le modèle analytique décrivant la rigidité de la colonne lombaire en rotations inter- 
sepentales est utilisé pour évaluer les fonctions objectifs proposées dans cette étude. 
Chacune des trois fonctions objectifs décrites par les relations (2.4) et (2.5) définit un 
critère de performance donnant lieu a une posture donnée. L'anaiyse de ces fonctions 
nous permet d'identifier les meilleures conditions géométriques (rotations inter- 
segmentales) pour le support de la charge totale de 2800 N. Pour la recherche des 
solutions optimales datives aux critères considérés, nous utilisons une approche 
combinée basée sur l'optimisation des perfonnances et la validation des résultats sur le 
modèle éléments finis. Le schéma de la figure 2.16 est adopté pour la recherche de la 
meilleure posture pour les conditions de charges données. 
La boîte à outil d'optimisation, fournie avec le logiciel MATLAB (ver. 4.2c.l), ofEe une 
diversité d'algorithmes et de stratégies de recherches de lignes de convergence pour les 
problèmes d'optimisation avec contraintes. La méthode de décomposition quadratique 
(Sequential Quadratic Programming : SQP) représente actuellement une des meilleures 
methodes non-linéaires (MATLAB ver. 5.2- Optimization Toolbox/User's guide, 1 994). 
Les analyses effectuées pennettent de détenniner les rotations sagittales qui respectent 
chacun des critères imposés. Le point de départ considéré pour la recherche de la solution 
optimale est obtenu par une approche essai-erreur sur le modèle simplifié de type poutres. 
Ce point de départ est donné par les valeurs des rotations inter-segmentales suivantes : 
OLI-4", eL2=-30, 8w=-20, eu=-Io, eL5=-4" et 8s1=40. Le critére de convergence est fixé à 
10-l2 pour les variables, les fonctions objectifs et leurs dérivées. 
2.4 ÉVALUATION DES FORCES MUSCULAIRES : UNE APPROCHE 
COMBINÉE OPTIMISATION-MÉTHODE DES ÉLÉMENTS FINIS 
Compte tenu des difficultés des mesurer directement l'activité musculaire, l'intérêt 
majeur de l'analyse du système actif de la colonne vertébrale réside dans la prédiction des 
forces que les muscles auraient à produire. Toutes les études théoriques réalisées sur la 
biomécanique du système actif de la colonne lombaire introduisent la géométrie des 
muscles par leurs lignes d'action. Toutefois, I'orientation des muscles change avec le 
mouvement des vertèbres et du pelvis. 
Les travaux réalisés sur le sujet de l'évaluation des forces musculaires durant les tâches 
industrielles nous a conduit à considérer la proposition de S M - A d 1  et Parnianpour 
(1996) à l'effet de calculer les forces musculaires par une approche combinant, à la fois, 
les critères de performance optimale des systèmes nerveux et musculaire et l'utilisation 
de la méthode hybride des éléments finis pour prédire l'équilibre du système actif-passif 
de la colonne lombaire. L'originalité du travail que nous proposons ici réside dans la 
conception d'un algorithme de calcul permettant d'implanter cette approche que nous 
testons pour un cas statique avec une charge de 2800 N en position quasi-neutre et 
symétrique. 
2.4.1 Schéma de l'algorithme 
L'algorithme pour évaluer les forces musculaire est schématisé à la figure 2.1 7. Dans cet 
organigramme, le support d'un poids de 2800 N est introduit pour mieux illustrer les 
étapes de calcul. Cet algorithme fait appel aux conditions géométriques de la posture 
optimale décrites précédemment pour prédire les déplacements du tronc musculaire par 
rapport aux vertèbres. Ces conditions optimales sont introduites par Ia méthode hybride 
des éléments finis ai511 d'assurer la compatibilité entre les forces et les rotations 
appliquées sur tous les niveaux de la structure. Cette méthode nous permet aussi de 
contourner le problème de la stabilité mécanique souvent rencontré lors de l'application 
des gros chargements. La géométrie déformée de l'ensemble du système actif-passif nous 
permet d'écrire les équations d'équilibre sur chaque niveau de la colonne lombaire en 
appliquant le diagramme du corps libre réalisé par une coupe imaginaire au niveau 
considéré. Un chiffrier électronique (EXCEL de Microsoft) est utilisé pour 
l'établissement des équations d'équilibre à partir de la géométrie déformée du système 
actif-passif. Ces équations sont obtenues en se basant sur les mouvements en grands 
déplacements des points d'insertion et d'origine des muscles considérés comme étant 
rigidement fiés aux centroides des vertèbres. Dans notre cas, vu la symétrie latérale du 
système musculo-squelettique et les forces/rotations exercées dans le plan sagittal, deux 
équations de forces et une équation de moment sont suffisantes pour exprimer l'équilibre 
local sur niveau lombaire. Dans ces équations d'équilibre, tous Ies muscles attachés au 
niveau considéré seront représentés par leurs forces dirigées selon leurs lignes d'action 
dans la position déformée. Cependant, les muscles ne peuvent exerces de force qu'en 
tension. Par conséquent, l'équilibre du niveau lombaire dans les directions axiale et 
horizontaie ne peut être satisfait du fait que lors de la détennination des moments 
d'équilibre, aucune force n'a été appliqué dans ces directions. La seule équation qui peut 
être satisfaite est celle des moments produits par les forces musculaires pour maintenir 
l'équilibre local au niveau considéré. L'optimisation of ie  la seule issue à la résolution de 
ce problème hyperstatique. À ce moment, le choix du critère de performance (fonction 
objectif et équations de contraintes) est judicieux, car ce choix doit prendre en 
considération le mode d'activation musculaire. Les solutions optimales du problème 
représentent les forces musculaires qui satisfont l'équilibre mais qui respectent aussi le 
processus du réflexe humain. La projection de ces forces dans les deux direction du plan 
sagittal donnera naissance à des forces non balancées qui s'ajouteront aux pénalités 
musculaires tant que la convergence de l'aigorithme n'est pas atteinte. Ces pénalités 
musculaires ne sont autres que les projections des forces musculaires dans les deux 
directions horizontale et axiale qui seront considérées dans la mise a jour des calculs par 
éléments finis pour prédire la nouvelle cinématique ainsi que les nouveaux moments 
sagittaux nécessaires pour l'équilibre total du système. Le critère de convergence de 
l'algorithme est défini cornnie le rapport des résultantes des forces non balancées par les 
forces musculaires; ce rapport ne doit pas dépasser la valeur de 10-12. Durant toutes les 
itérations effectuées, la posture optimale est définie par des rotations inter-segmentales 
fixes déjà définies dans l'étape précédente. Cependant, lors de la détennination de la 
posture optimale, nous n'avions pas pris en considération les forces musculaires dans le 
bilan des forces appliquées. Afin de vérifier la validité du critère d'optimalité de la 
posture' une étape de vérification est nécessaire. À cet effet, si c'est nécessaire, une 
nouvelle série de calculs est effectuée pour définir la nouvelle, posture optimale tenant 
compte des pénalités musculaires; ainsi, les forces musculaires associées seront calculées 
par la procédure déjà décrite. 
2.4.2 Protocoles d'optimisation des forces musculaires 
Beaucoup de travaux théoriques et expérimentaux ont été effectués afin de comprendre le 
processus selon le quel les muscles sont activés. Certaines constatations indiquent, que 
dans les conditions normaies, le système nerveux permet d'optimiser l'effort à fournir 
pour l'accomplissement des tâches quotidiennes. Plusieurs approches ont contribué aux 
développement de modéles d'optimisation traduisant les critères de performance du 
système musculaire au niveau de la colonne vertébrale. Nous proposons dans cette étude 
d'utiliser quatre fonctions objectifs suggérées par plusieurs chercheurs. Ces fonctions 
font toutes intervenir l'activité musculaire sous plusieurs formes mathématiques, 
(relations 2.9). 
LS-SI 
f m - 4  =min l'il 
i = L I - L 2  
où n représente , pour les trois premières fonctions, le nombre de muscles sur le même 
niveau lombaire. Pour le cas de la dernière fonction, tous les muscles du modéle 
anatomique sont inclus dans la même fonction objectif. 
La première fonction est exprimée par la minimisation des forces musculaires, tandis que 
les deux autres font appel aux contraintes de tension dans les muscles. A,,,, étant l'aire de 
la section droite du muscle développant la force de tension Fm,. Les fonctions exprimées 
en termes de contraintes musculaires sont différents entre elles par leurs puissances de 1 
et de 3; celles exprimée par la somme des contraintes cubiques est recomandée dans la 
littérature du fait qu'elle fournit des résultats pIus proches que ceux prédits 
expérimentalement par la méthode EMG (Hughes et al., 1994). La dernière fonction est 
exprimée en tennes de la somme des valeurs absolues des résultantes de forces de 
cisaillement (Vi) projetées dans les repères locaux des disques intervertébraux; le 
cisaillement au niveau d'un disque doit prendre en considération toutes Ies forces 
extérieures, les charges de gravité et les forces muscles appliquées aux parties supérieures 
du niveau en question. L'expression de la fonction fms - 4 change, par conséquent, d'une 
itération à l'autre en fonction de Ia géométrie du système actif-passif. Cette fonction 
nécessite plus de soins dans la formulation afin d'exprimer 1,'équilibre des forces de 
cisaillement pour dans chaque repère local des 5 disques intervertébraux. 
Toutes ces fonctions objectifs sont toutefois soumises à des contraintes de types égalité et 
inégalité exprimées par les relations (2.10). 
2 M(F,, )i = M+i,ik : Équilibre des moments produits par les forces musculaires 
i d  
Fm, 2 O : Forces musculaires de tension (2.1 O) 
- Fm, 
<Jmw -- 2 40 N /cm : Limite admissible de la contra int e musculaire de tension 
A mm 
La première équation traduit l'équilibre des moments que doit assurer les forces 
musculaires. La seconde condition exprime le fait que les fibres des muscles ne génèrent 
que des forces de tension (considérées comme positives par convention), et la dernière 
inégalité est relative à la contrainte admissible par les tissus musculaires. 
2.43 Exemple d'application 
La condition testée par l'algorithme est celui de la colonne lombaire supportant une 
charge totale de 2800 N. La distribution de cette charge a été décrite au tableau 2.11. La 
posture optimale définie par la fonction fPOSmRE - 3 avec m=O,2 N.m est utilisée afm de 
respecter le pouvoir des muscles à produire les moments d'équilibre. Le modèle éléments 
finis de type poutres est utilisé pour la mise a jour de la géométrie déformée et pour 
prédire les moments nécessaires pour l'équilibre. Pour chaque itération, 50 incréments 
réalisés en deux étapes permettent, dans la première, d'appliquer d'abord les forces de 
gravit& la charge extérieure et les pénalités musculaires (projections des forces 
musculaires dans le repère global) sur leurs points d'application; la deuxième étape sert à 
imposer les rotations sagittales correspondant à la posture optimale. four chaque itération 
de l'algorithme, les équations d'équilibre sont mises a jour et l'optimisation est effectuée 
en prenant en compte toutes les contraintes égalité et non égalité. 
Figure 2.1. Géométrie du modèle éléments finis détaillé de la colonne lombaire 
développé par Shirazi-Adi(1994). 
A. Vue intérieure latérale montrant les vertèbres, les disques et les ligaments. 
B. Modélisation détaillée des disques intewertébraux par des anneaux à couches 
composites renforcées par des fibres de collagène à 9 7 "  et un noyau rempli de fluide. 
Figure 2.2. Géométrie simplifiée de la colonne lombaire humaine 
considérée pour le développement du modèle de type poutres. 
x : Direction sagittale, z : Direction axiale. 
L 1 à L5 : Vertèbres de la colonne lombaire, S 1 : Sacrum. 
Déplacement axial [mm] 
Figure 2.3. Réponse du segment fonctionnel L2-L3 en compression. 
1 
1 O Modéle Détaillé (Shirazi-Adl) ] 
+ Modele Poutres 
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Figure 2.4. Réponse du segment fonctionnel L2-L3 en flexiodextension. 
Figure 2.5. Réponse du segment fonctionnel L2-L3 en flexion latérale. 
i Fbtation axiale fl 
\ 
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Figure 2.7. Point d'application des charges combinées sur le segment L2-L3. 
- 
Incréments de charge 
O 1 2 3 4 5 6 7 8 9 1 0 1 1 1 2  
- - -- - -Modele Poutres: GAk=9 000 N 
Figure 2.8. Valeurs de la rotation en flexion produites par les deux modèles 
pour le cas 1 de charges combinées. 
Incréments de charge 
O 1  2 3 4 5 6 7 8 9 1 0 1 1 1 2  
Figure 2.9. Valeurs du déplacement horizontal produites par les deux modèles 
pour le cas 1 de charges combinées. 
Incrbments de charge 
O 2  3  4 5 8 7 8 û l O f l f 2 1 3 t 4  
/ 
Figure 2.10. Valeurs des rotations produites par les deux modèles 
pour le cas 2 de charges combinées. 
Flex. : Rotation en flexion sagittale, Lat. : Rotation en Flexion latérale, Tors. : Rotation 
en Torsion, MD : Modèle Détaillé (Shirazi-Adl, 1998), MP : Modèle Poutres avec 
Incrbrnentu de charge 
0 1 2 3 1 5 6 7 9 t O 1 1 1 2 1 3  
0.5 *Mod&le DBtaillé (Shirazi-Adl) 
É, 
-1 - - 3- - -ModBle Poutres: GAk45000N 5 -1.5 - 
3 -2 5 -23 
'E g -3 
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Figure 2.1 1.  Valeurs du déplacement horizontal produites par les deux modkles 
pour le cas 2 de charges combinées. 
Figure 2.12. Vue sagittale de l'architecture des muscles locaux adoptée dans cette étude. 
D'après les travaux de Kiefer et al. (1998), Bogduk et al. (1 992) et Reid et al. (1  994). 
IC : iliocostalis lumborum pars lurnborum, IP : iliopsoas, LT : longissimus thoracicpars 
lumborum, MF :multifidus, QL : quadratus lumbonim, 
L 1 -SI : Colonne lombaire non déformée, G : Points d'application de la charge de gravité. 
Figure 2.13. Vue latérale de l'architecture des muscles locaux adoptée dans cette étude. 
D'après les travaux de Kiefer et al. (1998), Bogduk et al. ( 1  992) et Reid et al. (1 994). 
IC : iliocostalis lumbonim pars Iumbonim, IP : iliopsoas, LT : longissimus thoracic pars 
lumbonun, MF :multifidus, QL : quadratus lumborum, 
L 1 -S 1 : Colonne lombaire non déformée. 
Figure 2.14. Corps humain supportant une charge totale de 2800 N 
en position droite symétrique. 
200 - 
( ,-,Gbornbttk non dbfonnb 
Figure 2.15. Distribution de la charge totale de 2800 N sur la colonne lombaire en 
position non déformée. G : Charges de gravité, F-Ext : Force extérieure appliquée dans le 
même sens que la gravitation terrestre. 
Chargement appliqu6 (2800 N): 
c'Gravité f 
m'Force extérieure Modéle EF de type poutres du système passif 
de la colonne lombaire humaine 
(A BAQWS) 
Modèle analytique de rigidité 
en rotations sagittaIes du systeme passif: 
Moments d'dquilibre de la posture neutre Mi=MOi+I&p.Oj pour -5"Sej S5O 
(sans rotations inter-segmentales) ij=Ll ... S1 ; a$=1 ... 6 
k 
Objectif: RCduire les moments sagittaux 1 
m'de L2 A L5 Q fPOSTURESTUREI 
made L 1 t i  L5 @ fpoSTURESTUREZ 
Solutions optimales 
pour -5' SBj 1 5 ' ,  j=Ll  ... SI 
Meilleure solution 3 Posture optimale 
[ej] WSNRE OPTIMALE POUT j=L1 . I 
Objectif: Réduire les moments sagittaux 
d e L 1  iL5 
CS ~POSNRE-3 
@@moments en extension 
Figure 2.16. Schima de la rnt5thodologie utilisée pour la ditemination de la posture optimale pour supporter la charge totale de 2800 N. 
r Charges appliquées (P,+G=2800 N) : 
Force extérieure: Pz=2S54,96 N appliquée A 8mm intérieurs de LI 
Charge de gravité: W 4 5 . 0 4  N appliquée sur la ligne de gravie de LI A L5 
I 4 Forces de phditCs musculaires: FrFz=û 
- - -- 
Systéme actif-passif de la colonne lombaim 
(Modtle t1hents fmis de type pouires + Architecairr musculaire) 
M d l e  analyriqire & rigiditt! 
I Posture optimale 1 I 
l 
GéornMie dCfom6e (dtplaçmients des vertÈbrcs et nouvelles 
orientation des muscles). Moments sagi&aux q u i s  pour I'tquilibrt. 
Critère de pcdonnancc des forces muscuisires (fonction objectif) : f- 
O=-MATLAB I SQP 
1 Fm,' 
Contraintes : equilibre des moments, F 2 O et a- s 40 Nlm' 
Équilibre des forces sur chaque niveau lombairc LI B L5: 
X = F ,  = F, + AF, 
=> Forces non - balancées AF, et AF, 
c,F, = F, + AF, 
Posnin optimale Non 
~ o r c c s  muscuiaires OF,) 
pour chaque niveau LI à LS 
1 
Figure 2.1 7. Schéma de I'algorithme d'évaluation des forces musculaires. 
CHAPITRE III 
RÉSULTATS 
3.1 VALIDATION DU MODELE SIMPLIFIÉ DE LA COLONNE LOMBAIRE 
PASSIVE 
Le modèle détaillé constituant le système passif de la colonne lombaire a été testé par 
S M - A d 1  (1994) pour divers chargements. Ces tests ont été reproduits dans la présente 
étude pour valider le modèle de type poutres. Les tests réalisés ont été les suivants : Ia 
flexion sagittale, l'extension, la flexion latérale et la torsion axiale, ceci pour des 
moments de 10 N.m appliqués a la vertèbre L 1. Enfin une simulation de l'élévation d'une 
charge de 2800 N Lifting » a été effectuée. 
3.1.1 Cas de moments purs 
Le modèle simplifié de la colonne lombaire, représenté dans l'espace (xyz), est soumis à 
des moments purs dans toutes les directions des plans sagittal et latéral ainsi qu'à la 
torsion (figure 3.1). four chacun des cas, la base du disque L5-S 1 est maintenue fixe dans 
toutes les directions (ceci représente le sacrum immobile lors des simulations). Pour tous 
les cas de moments purs considérés, Ies vertèbres de la colonne lombaires sont laissées 
libres. À cause de la déviation latérale de la structure, la torsion ainsi que la flexion 
latérale dépendent du sens de l'application de la charge : à droite ou a gauche dans le plan 
latéral fkontal de l'être humain. Les moments de 10 N.m sont appliqués individuellement 
sur la vertèbre L1 de manière incrémentale en 20 étapes. Les réponses obtenues sur ce 
modèle sont comparées à celles trouvées sur le modèle détaillé (figures 3.2 à 3.7). 
PIan sagittal 
A. Flexion sagittale 
Plan latéral 
C. Flexion latérale (droite et gauche) 
B. Extension 
5' 
D. Torsion (droite et gauche) 
Figure 3.1. Moments purs appliqués sur la colonne lombaire humaine avec pelvis fixe. 
Tableau 3.1. Convention de signes adoptée pour les moments et les rotations 
dans l'espace du corps humain. 
La réponse du modèle détaillé montre que les segments lombaires sont plus flexibles en 
flexion qu'en extension; ceci est valable sur tous les niveaux de la colonne (figure 3.2), à 
l'exception de L5-SI où les rigidités sont presque identiques. De plus, sur ce dernier 
niveau 
(L5-S l), la rigidité en rotation latérale (à droite comme a gauche) est plus importante que 
sur les autres niveaux, et l'extension y présente moins de rigidité que les mouvements 
latéraux. Pour ce qui est du modèle poutres, le segment L5-S1 demeure le plus rigide; 
toutefois, tout comme son voisin (L4-LS), il présente plus de rigidité en flexion sagittale 
qu'en flexion latérale et en extension (figure 3.3). L'allure globale des rotations inter- 
segmentales est plus semblable, entre les deux modéles, sur les niveaux supérieurs. Les 
figures 3.4 et 3.5 présentent les rotations globales au niveau de la vertèbre LI. Ces 
valeurs ne sont autres que l'accumulation des rotations inter-segmentales pour les deux 
modéles comparés. Les déplacements axiaux dus à la torsion se produisent dans des sens 
opposés : dans le modèle siq!lfié de type poutres, la torsion de la colonne lombaire 
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compression 
produit une compression, alors qu'eiie produit un allongement dans le modèle détaillé 
(figures 3.6 et 3.7). 
3.1.2 Cas de l'élévation d'une charge de 2800 N en position de flexion (Lifting) 
Une charge de 2800 N est appliquée sur la colonne lombaire passive en position neutre 
(sans rotations), puis une flexion est imposée pour simuler l'élévation d'une charge. La 
charge de 2800 N représente les forces de gravité des parties supérieures du corps (tête, 
bras et tronc), les forces dans les muscles globaux ainsi qu'un poids externe supporté. Les 
points d'applications des charges se situent aux centres des vertèbres. La charge totale est 
distribuée de la façon suivante : 80 % sur LI, 5 % sur L2, 5 % sur L3,5 % sur L4 et 5 % 
sur L5. Le test est réalisé en deux étapes : la première impose la distribution indiquée de 
la charge totale en position neutre de la colonne lombaire, aucune rotation n'est permise; 
la seconde consiste à imposer des rotations sagittales en flexion sur les cinq vertèbres 
lombaires. Les rotations totales imposées sont les suivantes : 38" sur LI, 34" sur L2,27" 
sur L3, 18" sur L4 et 7 O  sur L5. Le changement de la lordose lombaire correspondant est 
de 38". Chaque étape est réalisée en 25 incréments. Durant toute la simulation, le pelvis 
est maintenu fixe et les rotations latérales des vertèbres sont empêchées. Les réponses des 
deux modèles de la colonne lombaire passive sont représentées sur les figures 3.8 et 3.9, 
où l'on constate. la même allure des déplacements horizontaux et axiaux des vertèbres. 
Les moments nécessaires pour équilibrer la structure sous ce chargement hybride 
(forces/rotations imposées) sont montrés sur la figure 3.10. Ces moments servent à 
équilibrer les forces appliquées à des bras de leviers différents de la base S1 de la 
colonne. Étant donné que le modèle simplifié présente une solution plus rigide, les 
moments nécessaires à l'équilibre sont aussi moins importants par rapport au modèle 
détaillé. Ces tests nous donnent aussi une idée sur les forces que les muscles attachés aux 
vertèbres doivent produire afin d'obtenir les moments nécessaires pour l'équilibre du 
corps. 
3.2 VALIDATION DU MODÈLE ANALYTIQUE DE LA RIGIDITÉ EN 
ROTATION SAGITTALE DE LA COLONME LOMBAIRE 
Le modèle analytique de rigidité en rotations sagittales de la colonne lombaire est utilisé 
pour déterminer les rotations inter-segmentales qui minimisent les valeurs absolues des 
moments requis individuellement sur chaque niveau lombaire pour l'équilibre de la 
structure sous la charge totale de 2800 N. Ces tests d'optimisation servent pour la 
validation du modèle analytique, en comparant ses résultats aux réponses du modèle 
éléments finis, et a mieux comprendre la synergie du système passif. 
Les analyses d'optimisation sont réalisées au moyen de la méthode de décomposition 
quadratique (SQP) de MATLAB. Cette méthode est utilisée pour minimiser, d'une façon 
individuelle, les moments pour chaque niveau lombaire (L 1 à L5) et pour le sacrum (Sl). 
Le point de départ utilisé dans cette recherche de solutions optimales est défini par Ies 
valeurs des rotations inter-segmentales suivantes :eLl=-5", 0 ~ 2 = - 4 O ,  &3=-3 O, 9 ~ 4 ~ 1  O, 
Bw=30et esi=2,50. Un critère de convergence fixé à 1 0 - ~  est choisi pour chacune des 
variables, des fonctions objectifs et de leurs dérivées. Le tableau (3.2) montre les résultats 
obtenus. 
D'après les résultats obtenus, nous concluons que le modèle analytique de rigidité prédit 
avec efficacité les réponses du modèle éléments finis de type poutres. Nous constatons 
aussi que les moments aux niveaux L3 à S1 sont indépendants des rotations des niveaux 
supérieurs non adjacents aux disques déformés; ce qui correspond aux expressions de la 
matrice de rigidité, (relation 3.3). 
Tableau 3.2. Rotations inter-segmentaies pour minimiser individuellement les moments 
sur chaque niveau L1 à S 1. 
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3.3 CONDITIONS GÉOMÉTRIQUES DE LA POSTURE a OPTIMALE » 
Les tableaux 3.3'3.4 et 3.5 illustrent les valeurs obtenues des rotations inter-segmentales 
ainsi que les moments requis sur chaque niveau lombaire pour les différentes fonctions 
objectifs défissant la posture optimale. Les valeurs montrent que les rotations en flexion 
des cinq niveaux lombaires et l'horizontalisation du pelvis réduisent considérablement les 
moments des niveaux considérés L 1 à L5 (figures 3.1 1 et 3.12). La différence entre les 
prédictions du modèle analytique par rapport aux résultats du modèle éléments finis (par 
ABAQUS) est due aux erreurs d'interpolation et d'arrondis des courbes de comportement 
en rotations sagittales (figures A2.1 à A2.6). La minimisation des moments est 
accompagnée d'un changement de la lordose lombaire d'une valeur d'environ 20" pour 
tous les cas analysés (figure 3.13). Les résultats obtenus par la fonction objectif fPOSTURETURE3 
montrent une légère croissance du changement de la lordose lombaire en fonction des 
moments d'extension imposés sur chaque vertèbre. Les erreurs de prédictions du modéle 
analytique ont provoqué certains moments de flexion malgré les valeurs imposées du 
paramètre m variant de O à 0,2 N.m en extension sur tous les niveaux lombaires. Nous 
constatons aussi, dans le cas de cette fonction, que plus I'arnplitude imposée aux 
moments d'extension augmente, plus les moments de flexion disparaissent; le cas de 
m=0,2 N.m présente ainsi un seul moment de flexion situé au niveau L5. Pour rn variant 
de O a 0,2 N.m, les valeurs obtenues des moments demeurent raisonnables et, par 
conséquent, peuvent être générées par les muscles pour l'équilibre du tronc. 
L'analyse des perfonnances de la colonne lombaire ne peut être effectuée 
indépendamment de l'architecture musculaire. L'anatomie des muscles locaux doit être 
prise en considération afin d'interpréter dans les critéres de perfonnances recherchées 
toutes les capacités du système actif-passif de la colonne lombaire. Les cas des critères de 
performances exprimés par les fonctions fPosrUR~ - 1, fFOSTURETURE2 et ~ W S W R ~  pour m=0 ne 
peuvent paq correspondre avec le modèle anatomique que nous avons choisi; ce modèle 
est pius en accord avec les résultats obtenus par la fonction fPosTURE - 3 dans les cas OU le 
paramètre m est égal à 0'1 N.m et 0,2 N.m. Le choix de la posture optimale dépend alors 
de l'architecture musculaire considérée; ce critère doit être pris en considération dans 
toute recherche de posture afin d'être compatible avec l'effort que les muscles peuvent 
fournir. 
Il est plus approprié, pour le cas de notre modèle anatomique des muscles, de définir la 
posture optimale en utilisant les résultats obtenus par la fonction fPos~URE - 3 avec m=0,2 
N.m. Cette fonction, malgré l'amplification de ses moments sagittaux par l'utilisation du 
paramètre m, semble fournir des résultats acceptables pour les moments nécessaires à 
l'équilibre du corps, tant pour leurs amplitudes que pour leurs sens d'application. 
Tableau 3.3. Solution optimde par l'utilisation de la fonction ~ P ~ S T U R E  - 1 pour la 
détermination de la posture optimale supportant la charge totale de 2800 N en position 
quasi-neutre. 
Rotations Rotations Valeurs des moments Valeurs des moments 
Tableau 3.4. Solution optimale par I'utilisation de la fonction ~WSTURE-2 pour la 
dt5texmination de la posture optimale supportant la charge totale de 2800 N 







Fonction objectif [N.m] 1 Algorithme S Q P / M A W  Modtle analytique : ModtIe EFIABAQUS : 
inter-segmentales 
Variation de la lordose: 20.56 - - 
lttrations SQP/MATLAB: 605 - - 
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Tableau 3.5. Solutions optimales de postures pour les différentes valeurs de m par l'utilisation de la fonction fwsrue. 
La charge supportte par le corps humain est de 2800 N en position quasi-neutre. 
0 - IS : Rotations inter-segmentales, 0 - T : Rotations totales. 
--- - 





LI -5 -10,57 -0,0009 0,477 
1 Variation I 





m 4 , l  N.m m=0,2 ~ . m  
0-1s 8-T M M 1 0-T M M 
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I O 1  I01 
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m.m] [N.m] W.m] [N.m] 
-5 -1 0,7 0,1034 0,589 -5 -10,82 O, 1998 0,6917 
50 50 
SQPI MATLAB Modèle ModCle SQPI MATLAB Modele Modéle 
analytique EFIABAQUS analylique EFIABAQUS 
0,s 0,502 O, 164 1 0,994 1,524 
3.4 ÉVALUATION DES FORCES MUSCULAIRES EN POSITION QUASI- 
NEUTRE DE LA COLONNE LOMBAnRE 
Durant cette étude, une tentative d'évaluation des forces musculaires pour la posture sans 
rotations sagittales s'est rapidement heurtée au problème de l'anatomie musculaire qui 
demeure incapable de générer les moments nécessaires pour l'équilibre ainsi que 
l'amplitude des moments qui engendrent des forces musculaires dépassant les limites 
permises par les tissus musculaires. Nous concluons que le rôle de la posture et du 
modèle anatomique dans l'évaluation des forces musculaires sont des critères très 
importants et qu'ils doivent être int6grés dans toutes les analyses du système actif-passif 
de Ia colonne lombaire. 
Pour le cas de la posture optimale que nous considérons dans cette analyse, le calcul 
itératif effectué au moyen de l'algorithme schématisé par la figure 2.17 nous a permis 
d'évaluer les forces musculaires par leurs critères de performance exprimés par les 
relations (2.9) et (2.10). Les figures 3.17 et 3.18 présentent les valeurs obtenues des 
forces et des contraintes musculaires pour les quatre fonctions objectifs considérées 
(fWS -1 à fmS - 4). Les tableaux 3.6 à 3.8 indiquent, en plus, les valeurs des moments 
requis pour l'équilibre du corps ainsi que les vaieurs des forces de pénalités musculaires 
dans le repère global de la structure. Toutes les valeurs des forces et des contraintes sont 
exprimées pour un seul muscle, la symétrie du système étudié implique que l'activité des 
muscles est aussi symétrique; Quant aux valeurs des forces de pénalités musculaires 
présentées, les muscles des deux côtés symétriques, droit et gauche, sont considérés. La 
première constatation est que les deux fonctions objectifs (fMus - 1 et fms - 9, exprimées en 
termes de la somme des forces musculaire et de la somme des contraintes musculaires, 
foumissent des résultats équivalents. Les figures 3.14 à 3.16 illustrent l'architecture des 
muscles actifs pour le maintien de l'équilibre de la posture optimale pour chacune des 
quatre fonctions objectifs. 
Les résultats obtenus identiques pour les deux fonctions fMus -1 et fms - 2 montrent que ces 
deux critères ne font activer qu'un seul muscle sur chaque niveau lombaire; le muscle 
activé est choisi en fonction de la direction du moments requis pour l'équilibre. Du côté 
intérieur des vertèbres, seuls les muscles iliopsoas peuvent produire de la flexion sur les 
niveaux L4 et L5; quant au coté postérieur, tous les muscles peuvent produire de 
l'extension, sauf les muscles iliopsoas attachés aux niveaux L4 et L5. Cependant, les 
points d'insertion des muscles multifidus leur conferent la meilleure capacité à produire 
des moments d'extension. De ce fait, les deux fonctions fMUS - 1 et fms - 2 présentent 
comme solution l'activation des muscles iliopsoas sur les niveaux L4 et L5 et des 
muscles multifidus sur les niveaux L1, L2 et L3; ces muscles sont désignés par le critère 
de performance en fonction des sens des moments sagittaux requis pour le maintien de 
l'équilibre de la colonne lombaire sous le chargement total de 2800 N en position quasi- 
neutre. Pour ces deux critères, donnant des résultats identiques, la distribution des forces 
musculaires sur les cinq niveaux lombaires présente des valeurs plus importantes aux 
niveaux L1 et L5; l'analyse des contraintes musculaires de compression montre que le 
muscle multifidus attaché au niveau L 1 est le plus sollicité. 
Quant à 1a.fonction fMus - 3 exprimée en terme de la somme des contraintes musculaires 
élevées à la puissance 3, elle fournit des résultats différents de ceux obtenus par la somme 
des contraintes musculaires. En effet, ce critère permet d'obtenir une coactivation 
musculaire sur chaque niveau lombaire. La majorité des muscles intégrés dans le modèle 
musculaire contribuent au support de la charge. L'activation des muscles dépend de leurs 
capacités qui sont fonctions de leurs bras de leviers (distances entre leurs points 
d'insertion et les centroïdes des vertèbres), de leurs orientations et de leurs aires de 
sections. Pour ce critère de performance, les contraintes musculaires de compression sont 
décroissantes d'un niveau supérieur à un niveau inférieur; le muscle multifidus est le plus 
sollicité en contrainte de compression sur tous les niveaux avec une valeur maximale 
située sur le niveau L 1. 
La minimisation du cisaillement sur tous les disques intervertébraux, exprimé par la 
fonction fMUs - 4, présente des résultats semblables à ceux de la minimisation des 
contraintes musculaires (f~us-2) où un seul muscle est activé par niveau; la différence se 
situe sur le niveau L3 où le muscle iliocostalis est activé au lieu du muscle multifidus. Le 
critère de minimisation du cisaillement tient en compte de la réduction de l'effort 
tranchant aux niveaux des 5 disques intervertébraux, par conséquent le choix des muscles 
actifs par cette fonction doit être discuté par rapport à la réduction du cisaillement dans 
les repères locaux de tous les disques intervertébraux de la structure. 
En comparant les deux résultats obtenus d'une part par les deux fonctions objectifs 
fms - 1, fMus - 2, et ficcOs - 4 et par la fonction f MUS - 3, d'autre part, nous constatons que la 
coactivation a permis de réduire les contraintes de tension exercées sur les tissus 
musculaires, d'une valeur maximale sur le muscle multifidus attaché au niveau L1 de 
9,18 FJ/crn2 à une valeur de 3,26 ~ / c m ~  (figure 3.1 8). 
Les figures 3.19 et 3.20 illustrent les effets des pénalités musculaires (Fx et Fz) sur les 
disques intervertébraux. Les valeurs sont représentées dans le repère local de la colonne 
lombaire. Dans la direction axiale, les pénalités musculaires s'ajoutent aux forces 
extérieures et aux charges de gravité. Les forces musculaires exercent plus de 
compression dans le cas où plusieurs muscles sont activés sur le même niveau (cas de la 
fonction fMs - 3). En cisaillement, I'accumulation des pénalités musculaires dépend de 
l'orientation des muscles activés; dans le cas des fonctions fMus -2 et fhRIs-4' le disque le 
plus sollicité en cisaillement est celui situé entre les deux vertèbres L3 et L4, alors que 
dans le cas de la fonction fMUs -3, c'est le disque intervertébral LI-L2 qui est le plus 
sollicité. La représentation de l'effet des forces appliquées sur le système actif passif dans 
chaque repère local des 5 disques intervertébraux, a p e d s  de mieux évaluer les charges 
supportées par les disques. En effet les figures 3.21 et 3.22 présentent les projections de 
toutes les forces appliquant de la compression et du cisaillement dans les repères orientés 
dans les directions de révolution des différents disques. Les forces extérieure et de gravité 
exercent, elles aussi, du cisaillement; par conséquent, le disque le plus sollicité est le L5- 
SI à cause de son inclinaison par rapport au repère global. Ces résultats nous foumissent 
des renseignements sur les chargements réels appliqués sur chaque disque durant 
l'activité de la colonne lombaire. 
D'après l'évaluation des forces musculaires par les quatre critères de performance , il est 
à noter que la force musculaire est faible par rapport aux efforts appliqués. Ces même 
forces valeurs sont suffisantes pour le maintien de l'équilibre et la stabilité de la colonne 
lombaire en posture neutre. L'effet des forces musculaires sur les disques intervertébraux 
est, dans ce cas, négligeable par rapport aux forces externes et de la gravité. Aussi, les 
valeurs des moments d'équilibre obtenues aux dernières itérations de tous les cas 
d'évaluation des forces musculaires sont de l'ordre de celles définis par la posture 
optimale sans effets de muscle; par conséquent, l'optimalité de la posture est considérée 
encore valide (tableaux 3.6 à 3.8). 
Tableau 3.6. Muscles activés et valeurs des forces et contraintes musculaires 
pour le cas des deux fonctions objectifs fMus - 1 et fWs 2. 
Tableau 3.8. Muscles activés et valeurs des forces et contraintes musculaires pour le cas de la fonction objectif fMus 
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Tableau 3.9. Tableau comparatif entre les valeurs des forces muscdaires obtenues par les 
quatre fonctions objectifs et les valeurs de : la somme des contraintes musculaires, la 
somme des contraintes musculaires élevées à la puissance 3 et la somme des 
cisaillements dans tous les disques lombaires. 
Le tableau 3.9 permet d'évaluer l'optimalité de chaque solution par rapport i son critère 
de performances; la somme des contraintes musculaires étant obtenue minimaie pour les 
deux premières fonctions ( f ~ u ~  - 1 et fMUS - 2), la somme des contraintes musculaires 
cubiques est minimale pour le cas de la fonction fms - 3 et la somme des cisaillements 
absolues dans tous les disques de la colonne lombaire est minimale pour Ie cas de la 
fonction fMuw Ces résultats respectent le rôle de chacune des fonctions objectif 
considérées pour l'évaluation des forces musculaires. 
1 ;  .Flexion sagittale (-My) .Extension (My) DFlexion lat. D (-Mx) EiFlexion lat. G (Mx) OTorsion D (-Mz) 
Figure 3.2. Rotations inter-segmentales dues à l'application des moments purs de 10 N.m 
dans 5 directions. Réponse du modèle détaillé (Shirazi-Adl, 1994). 
- - - - - -- -- - 
.Flexion sagittale (-My) .Extension (My) UFlexion lat. D (-Mx) BFlexion lat. G (Mx) OTorsion D (-Mz) 
1 \ -
- 
Figure 3.3. Rotations inter-segmentales dues à l'application des moments purs de 10 N.m 
dans 5 directions. Réponse du modèle simplifié (type poutres). 
--- . R0t.X (+àgauche,-: B droite) O Rot. Y (+!extension.-:flerjon) 0 R o t . Z  (%A gauche. -Adroite) 
-40 1 -- 
I 
Flexion sagittale Extension Rexion lat. D Fiexion lat. G Torsion D 
Figure 3.4. Rotations totales de la vertèbre L1 dues à l'application des moments purs de 
10 N.m dans 5 directions. Réponse du modèle détaillé (Shirazi-Adl, 1994). 
i Rot. X (+a gauche. -: à droite) Rot. Y (sexiension. -: flexion) ~1 Rot. Z (<a gauche. -A droite) s 
i 
Flexion sagittale Extension Flexion lat. D Fiexion lat. G Torsion D 
Figure 3.5. Rotations totales de la vertèbre L1 dues à l'application des moments purs de 
10 N.m dans 5 directions. Réponse du modèle simplifié (type poutres). 
Ux (+:postérieur, -:intérieur) a U y  (+:A droite, -:A gauche) aUr (+:haut, -:bas) 
-60 -.- A A 
Flexion sagittale Extension Flexion lat. D flexion Iat. G Torsion D 
Figure 3.6. Déplacements de la vertèbre L 1 dus à l'application des moments purs 
de 10 N.m dans 5 directions. Réponse du modèle détaillé (Shirazi-Adl, 1994). 
. - -. -- . . . - - - - - - . - 
- -- - - - - - -- - 
Lhc (+:postérieur, -:intérieur) Y, (+:a droite, -:A gauche) Ih (+:haut. -:bas) : 
< 
-50 Pm 
Flexion sagittale Extension Flexion lat. D flexion lat. G Torsion D 
Figure 3.7. Déplacements de la vertèbre L 1 dus à l'application des moments purs 
de 10 N.m dans 5 directions. Réponse du modèle simplifié (type poutres) 
Déplacement horizontal intérieur [mm] 
O -20 -40 -60 -80 
. --- - 
: Géométrie non déformée, - 0- : Géométrie déformée. 
Figure 3.8. Déplacement horizontal de chaque vertèbre de la colonne lombaire 
sous l'effet de l'élévation de la charge de 2800 N en position de flexion. 
Déplacement axial [mm] 
-5 -1 0 -1 5 
, 
+ : Géométrie non déformée, - O- : Géométrie déformée. 
Figure 3.9. Déplacement axial de chaque vertèbre de la colonne lombaire 
sous l'effet de l'élévation de la charge de 2800 N en position de flexion. 
( Moments sagittaux [N.mJ 
I Modék DBtaiUé (Shirazi-Adl) 
O Modèle ibutres 
27.85 
21458 
1 1 , '  L4 rn ..-l-I 3425 
+ : Géométrie non déformée, - 0- : Géométrie déformée. 
Figure 3.10. Moments d'extension requis pour l'équilibre de la colonne lombaire 
supportant une charge de 2800 N en position de flexion. 
. - --- 
Moments sagittaux [N.m] 
a : Points d'application des charges de gravité, + : Point d'application de la force externe. 
+ : Géométrie non déformée, - 0- : Géométrie déformée. 
Figure 3.1 1 .  Moments sagittaux requis à chaque niveau de la colonne lombaire pour 
l'équilibre du corps humain supportant une charge totale de 2800 N 
en position neutre sans rotations. 
- 
1 
Moments sagittaux [Nm] 
+ : Gdomdtrie non deformée, - a -: Posture optimale, --=.a- : Posture neutre sans rotations. 
Figure 3.12. Moments sagittaux requis sur les niveaux L 1 à L5 
pour I'équilibre de chaque posture. 
+2800NIPosture sans rotations 
+28OON/Pasture O~timale 
Figure 3.13. Géométrie déformée de la posture optimale sous l'effet de la charge totale de 
2800 N. Changement de la lordose lombaire par rapport à la géométrie non déformée. 
- - - --trie non d6fomiee 
-Posture Optimale 
-0-MF-L1=8.26 N 
M F - L 2 = 2 . 8 2  N 
+MF-D2,64 N 
+ I P-Le2.24 N 
+ IP-L5=6,71 N 
1. Forees de gravité 
Force extérieure 
Figure 3.14. Muscles actifs dans le cas de l'application des fonctions objectifs 
fMus-i.fMUSS2 pour le calcul des forces musculaires contribuant à l'équilibre de la posture 
optimale de la colonne lombaire supportant la charge totale de 2800 N 
en position quasi-neutre. Vue sagittale. 
Figure 3.15. Muscles actifs dans le cas de l'application des fonctions objectifs fMus - 3 pour 
le calcul des forces musculaires contribuant à l'équilibre de Ia posture optimale de la 
colonne lombaire supportant la charge totale de 2800 N en position quasi-neutre. 
Vue sagittale. 
Figure 3.16. Muscles actifs dans le cas de l'application des fonctions objectifs fhtus 4 pour - 
le calcul des forces musculaires contribuant à l'équilibre de la posture optimale de la 
colonne lombaire supportant la charge totale de 2800 N en position quasi-neutre. 
Vue sagittale. 
Figure 3.17. Valeurs des forces musculaires sur chaque niveau lombaire en fonction des différentes fonctions objectifs 
considérées pour le support de la charge totale de 2800 N en position quasi-neutre. 


1 LI-L2 L2-L3 L IL4  LCL6 LbS1 1 1 L1-L2 L2-L3 L3-L4 LCLS L M 1  
Figure 3.20. Forces horizontales appliqutes par les muscles sur chaque segment de la colonne lombaire 
pour la charge totale de 2800 N supportte par le corps en position quasi-neutre. 
Représentation dans le repére global de la colonne lombaire. 

Figure 3.22. Contribution de chaque disque intervertébral au support des forces de cisaillement 
pour l'élévation de la charge totale de 2800 N en position quasi-neutre de la colonne lombaire. 
Reorésentation dans tes re~ères locaux des disaues intervertébraux. 
CHAPITRE IV 
DISCUSSIONS 
Dans cette étude, les parties supérieures (thoracique et cervicale) de la colonne vertébrale 
ont été représentées par leurs poids appliqués sur la ligne de gravite située du côté 
intérieur des centmïdes des vertèbres lombaires. La charge supportée par le corps en 
position debout ainsi que les forces dans les muscles globaux sont représentées par une 
force externe de 2555 N située à 8 mm de distance intérieure du centroïde de la vertèbre 
LI. Cette considération a été prise en compte afin de mieux représenter le système actif- 
passif omis dans notre modélisation. Par conséquent, la validité de cette hypothèse 
constitue la première limite de ce travail. LYint6gration des muscles globaux aux 46 
muscles locaux déjà existants, serait une amélioration de cette étude af5.n de mieux 
représenter l'activation de tous les muscles contribuant au support des charges ainsi que 
le couplage entre les parties thoracique et lombaire de la colonne vertébrale. Pour se faire, 
une modélisation de la partie thoracique doit être ajoutée au modèle d'éléments finis afin 
de pouvoir attacher ces muscles locaux aux côtes de la cage thoracique. 
4.1 MODÈLE D'ÉLÉMENTS FINIS DU SYST~IME PASSIF 
II est clair que les réponses obtenues dans le modèle simplifié présentent des différences 
par rapport à celles du modèle détaillé. La première constatation est que les réponses du 
modèle proposé sont plus rigides que celles du modèle détaillé, sauf dans le cas de la 
torsion axiale qui provoque une rotation plus importante (figure 3.7). Ceci est 
principalement dû aux différences fondamentaies entre les deux modèles. Les écarts entre 
les valeurs présentées par les deux modèles sont dus au couplage entre les termes de la 
matrice de rigidité de toute la structure. Ce couplage n'est pas introduit dans le modèle 
simplifié simulé par ABAQUS où l'effet des moments combinés ne peut pas être 
contrôlé. Une autre différence se situe au niveau de la rigidité en cisaillement qui est dans 
notre cas constante dans chaque segment. Il faut aussi rappeler que l'hypothèse que nous 
avions considérée dans notre modèle simplifié supposait que le contact entre les facettes 
se produit de la même manière sur tous les segments. Shirazi-Adl(1994) a démontré que 
les forces de contact dans les facettes des vertèbres varient d'un segment à l'autre en 
fonction du sens de la charge. Ceci a des conséquences aussi sur les déplacements qui 
sont reliés aux rotations inter-segmentales par les lois constitutives. Nous avions aussi 
supposé, au niveau segmentaire, que la direction du mouvement à droite et a gauche 
produisait les mêmes réponses (figures 2.5 et 2.6). Dans le présent modèle, seule Ia 
géométrie de la colonne lombaire peut influer sur la direction du mouvement à droite et à 
gauche. En effet, seule Ia déviation latérale peut favoriser la direction de l'inclinaison de 
la colonne sous l'effet d'une charge. Ceci est visible sur la figure 3.3 où les rotations 
inter-segmentales des niveaux supérieurs, qui ne présentent pas de déviations latérales, 
sont identiques à droite et à gauche quand la colonne est soumise à la flexion latérale 
dans les deux sens. Par conséquent, l'approche basée uniquement sur les relations 
géométriques entre les segments afin de bâtir le modèle de la colonne lombaire a aussi 
ses limites. Il serait plus convenable d'introduire dans le modèle les réponses de chaque 
segment lombaire et selon toutes les directions de charges. 
Ces obsewations mise à part, ce modéle présente un comportement général proche de 
celui du modèle détaillé. Il demeure un bon prototype pour tester les réponses de la 
colonne lombaire passive sous divers chargements dans la zone du comportement non- 
linéaire. De plus, les différences entres les réponses des deux modèles demeurent 
acceptables par rapport à la diversité de réponses mesurées sur les spécimens 
cadavériques. En effet, les résultats in vitro obtenus par Panjabi et al. (1989) ainsi que par 
Yamamoto et al. (1989) pour la réponse de la colonne lombaire passive sous l'action des 
moments purs de 10 N.m appliquées suivant les directions principales de mouvement à 
savoir Ia flexion, l'extension, la flexion latérale et la torsion sont illustrés sur les tableaux 
4.1 et 4.2. 
Le modèle développé dans cette étude permettra de fournir une- évaluation des efforts 
subis par la colonne lombaire au cours des travaux de manutention. De plus, cette 
évaluation permettra de déterminer les niveaux admissibles et sécuritaires des charges 
que l'humain peut supporter en milieu de travail, ainsi que de déterminer les meilleures 
postures à adopter pour réduire les maux de dos. La nécessité d'étudier la sensibilité des 
résultats par rapport aux variations de réponses sera jugée en fonction du type d'aualyse 
souhaitée par l'utilisation de ce modèle simplifié. 
Tableau 4.1. Comparaison des résultats de rotations inter-segmentales entre la présente 
étude et les valeurs obtenues par Shirazi-Adl(1994), Panjabi et al. (1989) et Yamamoto 
et al. (1 989) pour le cas des moments de 10 N.m appliqués suivant les directions 
principales de mouvement. 
Travaux Segments Flexion Extension Flexion latérale Flexion latérale Torsion 
ii droite à gauche droite 
Yamamoto et al. 
(1989) 
In vitro 
M= 10 N.m 
Tableau 4.2. Comparaison des rdsuitats de la rotation totale de la vertèbre L1 entre la 
présente étude et les travaux de Shirazi-Adl(1994), Panjabi et al. (1 989) et Yamamoto et 
al. (1 989) pour le cas des moments de 10 N.m appliqués suivant les directions principales 
de mouvement. 




Panjabi et al. (1989) 
Yamamoto et al. (1989) 
L'optimisation de la posture présente, dans ce travail, le point principal qui nous a permis 
d'évaluer les capacités du système actif-passif pour le support de la charge totale de 2800 
N. En effet, le changement de la lordose lombaire ainsi que la rotation pelvienne ont été 
observés comme des moyens adaptatifs de la colonne vertébrale pour réduire d'une 
manière considérable le besoin au système actif pour le maintien de l'équilibre du corps 
humain. 
La fonction objectif utilisée pour la recherche de la posture optimale est définie par la 
minimisation des moments d'extension. Les variables du problème, qui sont les rotations 
inter-segmentales, ont été limités aux valeurs de f 5" représentant ainsi la position quasi- 
neutre de la colonne lombaire. L'optimisation de la posture nous a fourni une idée assez 



























dans l'accommodation la structure active-passive au support de la charges totale de 2800 
N. Ce résultat vient confirmer les prévisions faites dam la littérature indiquant que 
l'amplitude des moments sagittaux est influencée par la posture de la colonne vertébrale 
et par la rotation du pelvis (Pamianpour et al., 1994; Shirazi-Ad1 et Parnianpour, 1996; 
Kiefer et al., 1997). En effet, un changement de la lordose lombaire de 20" en flexion et 
l'horizontalisation du pelvis nous ont permis de réduire considérablement les moments 
sur chaque niveau lombaire-, la somme des valeurs absolues des moments requis sur les 5 
vertèbres lombaires est de 5 4 3  N.m pour le cas de la posture sans rotations, cette valeur 
est réduite à 1'5 N.m pour le cas de la posture optimale. Ce résultat correspond aussi aux 
observations faites par Shirazi-Ad1 et Parnianpour (1996) sur l'effet d'un changement de 
la lordose lombaire de f 15" sur la réduction des moments sagittaux requis pour 
l'équilibre et la stabilité de la colonne lombaire supportant des charges allant jusqu'à 800 
N en position quasi-neutre. 
Les résultats obtenus relatifs à la posture optimale permettent de changer 
considérablement la contribution de chacun des systèmes actif et passif au support d'une 
charge. Quant aux implications cliniques de ces observations, elles se résument dans 
l'introduction du concept de la posture optimale dans la description des exercices 
thérapeutiques et de réadaptation pour la prévention et le traitement des maux de dos 
ainsi que les traitements post-chirurgicaux relatifs au fonctionnement de la colonne 
vertébrale. 
4.3 SYST~ME ACTIF ET FORCES MUSCULAIRES 
La revue des études réalisées sur les modèles anatomiques nous a permis d'observer le 
rôle que peut jouer l'architecture musculaire dans le maintien de l'équilibre et de la 
stabilité de la colonne lombaire. En effet, le modèle anatomique considéré dans cette 
étude nous a confionté au problème de la capacité des muscles iliopsoas à produire des 
moments de flexion sagittale. L'architecture de ces muscles sur les niveaux supérieurs 
LI, L2 et L3 ne leur permet pas de provoquer de la flexion pour satisfaire l'équilibre du 
corps humain. Face à ce problème, nous nous sommes orientés vers une contrainte 
additionnelle lors de notre choix de la posture optimale; il s'agit du paramètre m 
représentant le minimum des moments en extension à appliquer sur tous les niveaux pour 
maintenir l'équilibre. La contrainte de moment imposé fait activer les muscles de la 
colonne lombaire selon un critère de performance exprimé par le minimum d'effort 
fournie par le système actif. L'étude paramétrique réalisée à ce sujet a permis de 
considérer le paramètre m= 0,2 N.m sur tous les niveaux lombaires : c'est la valeur qui 
représente la compatibilité entre la posture passive optimale et le modèle anatomique des 
muscles. Toutefois, ce paramètre m pourrait être amélioré en le faXsant varier d'un niveau 
lombaire à l'autre pour mieux atteindre les valeurs optimales des rotations inter- 
segmentales. 
Par ailleurs, la revue des méthodes existant dans la littérature pour l'évaluation des forces 
musculaires nous a orienté à choisir celle suggérée par Shirazi-Ad1 et Parnianpour (1996). 
Cette approche est basée sur la combinaison des deux méthodes d'optimisation et 
d'éléments finis et présente plusieurs avantages par rapport aux autres méthodes citées 
dans la littérature, à savoir : a) la méthode de réduction du nombre d'inconnus qui affecte 
la fiabilité des résultats malgré l'approche synergique utilisée (Bergmark, 1989)' b) la 
méthode basée sur I'optimisation qui nécessite la description de contraintes additionnelles 
dans la formulation des critères de performance (Pamianpour et al., 1996)' c) la méthode 
basée sur les mesures EMG qui rencontre des difficultés relatifs aux erreurs de mesures, à 
l'accessibilité aux muscles profonds et à la complexité des relations entre les forces 
musculaires et les niveaux d'activation (Kong, 1995) et d) la méthode basée sur la 
cinématique qui présente l'avantage de contourner les problème liés à la stabilité 
mécanique du système mais qui rencontre, elle aussi, le problème du système 
hyperstatique à résoudre pour l'évaluation des forces musculaires (Takashima et al., 
1979). L'approche utilisée dans cette étude permet de combiner, à la fois, les critères de 
performance selon lesquels les muscles sont activés et l'adaptation géométrique de la 
colonne lombaire traduisant la capacité du système actif-passif à supporter la charge 
totale de 2800 N en position quasi-neutre. À cet effet, la méthode hybride 
forces/déplacements des éléments nnis est utilisés afin d'assurer la compatibilité entre les 
charges appliquées (force extérieure, charges de gravité et forces musculaires) et les 
rotations inter-segmentales induites dans la posture optimale. 
Les résultats obtenus montrent la dépendance entre la posture optimale et l'anatomie 
musculaire prise en compte; par conséquent, l'évaluation raisonnable des forces 
musculaires doit passer par un choix judicieux de l'architecture du système actif. L'effet 
observé du changement de la lordose lombaire et notamment de la rotation du pelvis sur 
la réduction des moments d'équilibre vient s'ajouter aux résultats obtenus par de 
nombreux auteurs (ShiraU- Ad1 et Parnianpour, 1 996; Kiefer et al., I 997). Un changement 
de la lordose lombaire de 20" en flexion et la rotation du pelvis nous ont permis de 
réduire d'une façon significative Ia somme des valeurs absolues des moments sagittaux 
nécessaires à l'équilibre de la colonne lombaire de 543 N.m à 1'5 N.m. Par conséquent, 
une faible activité musculaire est suffisante pour l'équilibre du corps en position quasi- 
neutre selon Parnianpour et al. (1 994). En effet, ce résultat est illustré sur les figures 3.17 
et 3.18 pour les 4 fonctions objectifs testées dans cette étude pour l'évaluation des forces 
musculaires : a) la minimisation de la somme des forces musculaires (fMUS - ,), b) la 
minimisation de la somme des contraintes musculaires (fMus - 2), C) la minimisation de la 
somme des contraintes musculaires élevées a la puissance cubique (fms 3) et d) la 
minimisation de la somme des valeurs absolues des forces de cisaillement sur l'ensemble 
des disques intervertébraux (fMus - 4). Parmi ces fonctions objectifs, celle exprimée par la 
somme des contraintes musculaires de tension élevées à la puissance cubique est 
recommandée dans la littérature du fait qu'elle s'approche le plus des valeurs d'activités 
musculaires mesurées expérimentalement par EMG (Hughes et al., 1994). Les résultats 
obtenus par cette fonction montrent l'activation de la majorité des muscles sur chaque 
niveau lombaire ce qui rejoint l'interprétation de la minimisation de la fatigue musculaire 
(Han et al., 1991) et la maximisation de l'endurance du système actif (van Dieën, 1997). 
Par conséquent, l'utilisation de cette fonction permet aussi de réduire la contrainte de 
tension sur chaque muscle (figure 3.18) bien que leur somme reste supérieure au cas de 
l'utilisation des trois autres fonctions (Tableau 3.7), ce qui provoque des forces de 
pénalité musculaires plus importantes (figures 3.19 et 3.20). Quant aux autres fonctions 
objectifs (a, b et d), elles fournissent des résultats permettant d'activer un seul muscle sur 
chaque niveau permettant ainsi, selon la fonction objectif considérée, de réduire la 
somme des contraintes musculaires ou la somme des forces de cisaillement aux niveaux 
des disques intervertébraux; le choix du muscle activé sur chaque niveau lombaire est en 
fonction de la capacité de chaque muscle a fournir du travail d'une façon optimale (bras 
de levier, aire de section et orientation). Ces trois critères (a, b, et d) présentent, par 
conséquent, de faibles différences dans le choix des muscles actifs (cas du niveau L3) et 
dans les valeurs des forces musculaires (figures 3.14 à 3.16); la différence majeure est 
observée au niveau L3 où le multifidus est activé pour le cas des fonctions objectifs (a et 
b) par contre c'est l'iliocostalis qui est activé pour le cas de la fonction (d). Les deux 
fonctions (a et b) exprimées respectivement par la somme des forces musculaires et la 
somme des contraintes musculaires donnent le même résultat vu que les aires de sections 
des muscles sont supposés demeurer constants. 
CONCLUSION 
L'objectif de ce travail est de présenter une approche capable .d'évaluer la synergie du 
système actif-passif de la colonne lombaire humaine en position quasi-neutre sous l'effet 
d'une charge de compression de 2800 N. Pou  atteindre cet objectif, les efforts ont été 
centrés sur des facteurs très souvent suggérés dans la littérature comme influençant le 
plus sur la synergie du système. En effet, les trois facteurs principaux considérés dans 
cette étude sont les suivants: 
a le comportement mécanique non-linéaire de la colonne lombaire, 
a l'effet de la posture lombaire sur le comportement mécanique du système actif- 
passif, 
le modèle anatomique des muscles et le rôle des forces musculaires dam le choix 
de la position d'équilibre de la colonne lombaire en position quasi-neutre. 
Un modèle d'éléments finis de type poutres nous a servi pour simuler les nombreux 
essais rdalisés sur la colonne lombaire pour des charges dépassant la zone du 
comportement mécanique linéaire. Ce modèle, basé sur une reconstruction fidèle du 
comportement mécanique d'un segment lombaire, a permis de comprendre le mécanisme 
de réaction et de dépendance entre les différentes parties du système actif-passif de la 
colonne lombaire humaine. 
Afin d'arriver a une description raisonnable de la posture de 1st colonne lombaire durant 
le support d'une grosse charge de 2800 N, un grand intérêt est porté dans cette étude à la 
compatibilité entre les forces appliquées et les rotations inter-segmentales. La méthode 
hybride forces/déplacementts des éléments finis a permis d'assurer cette compatibilité 
pour le cas de la posture optimale. Enfin' l'optimisation est l'outil qui est rendu 
nécessaire pour résoudre les problèmes complexes d'ingénierie; le recours à cette 
méthode a  se^ pour la recherche des conditions géométriques de la posture optimale 
ainsi que pour l'évaluation des forces muscuiaires. 
Nous résumons les principaux résultats obtenus dans cette étude dans les points suivants : 
Le modèle simplifié d'éléments finis développé dans cette étude est capable de 
fournir des réponses non-linéaires de la colonne lombaire comparables aux 
résultats des essais expérimentaux. 
L'étude de l'effet de la posture sur le comportement mécanique de la colonne 
lombaire doit prendre en considération le modèle anatomique des muscles. En 
fonction de l'architecture musculaire adoptée et du type de la tâche à effectuer, la 
posture optimale peut être exprimée par plusieurs fonctions objectifs. 
Un changement de la lordose lombaire de 20° en flexion et l'horizontalisation du 
pelvis ont permis de réduire considérablement les moments sur chaque niveau 
lombaire. En effet, la somme des valeurs absolues des moments requis sur les 5 
vertèbres lombaires est de 54,4 N.m pour le cas de la posture sans rotations, cette 
valeur est réduite à 1,5 N.m pour le cas de la posture optimale. 
Les conditions de la posture optimale ont permis d'évaluer avec plus d'efficacité 
l'activité musculaire pour le cas du support de charges en position quasi-neutre. 
En effet, les valeurs négligeables obtenues des forces musculaires sont 
comparables aux observations expérimentales (Parnianpour et al., 1994). 
L'utilisation de l'outil d'optimisation pour l'évaluation des forces musculaires 
dépend du choix de la fonction objectif pour la représentation des critères de 
performance du système musculaire actif. Panni les fonctions objectifs étudiées, 
celle exprimée en terme de la somme des contraintes musculaires élevées à la 
puissance 3 permet d'obsmer l'activation de la majorité des muscles sur chaque 
niveau lombaire permettant ainsi de réduire les contraintes musculaires. Cette 
fonction est recommandée dans Ia littérature du fait qu'elle s'approche le plus des 
valeurs d'activité musculaire mesurée par EMG. 
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ANNEXE I 
ANATOMIE DU SYSTÈME ACTIF-PASSIF 
DE LA COLONNE LOMBAIRE HUMAINE : 
RECUEIL DE FIGURES~ 
- - - -  
Ce recueil est base principalement sur les travaux de Bogduk et Twomey (1987). 
Vue ventrale Vue dorsale 
.gure A 1.1. La colonne vertébrale humaine (vert 




Figure A1.2. Coupe médiane du tronc squelettique montrant le coté intérieur gauche 
(D'après Sobotta, IWO). 
I 
Figure A 1.3. Identification des sens des mouvements de la colonne vertébrale 
par rapport au corps humain. 
Figure A1.4. Situation de la partie lombaire dans la coIonne vertébrale humaine. 
Identification des vertébres respectivement par rapport il leurs positions. 
(D'après Bogduk et Twomey, 1987). 
Figure Al S. Transfert de charge durant la flexion sagittale de la colonne lombaire. 
(D'après Bogduk et Twomey, 1987). 
Figure Al .6. Angles utilisés pour décrire la colome lombaire. 
1 : Angle formé par le plateau supérieur du sacnun et le plan horizontal, 
valeur moyenne=50°. 
2 : Angle entre le plateau inférieur de L5 et le plateau supérieur du Sacrum, 
valeur moyenne- 1 6". 
3 : Angle entre le plateau supérieur de L1 et le plateau supérieur de S 1, 
utilisé pour mesurer lordose lombaire, valeur moyenne=70°. 
(D'après Bogduk et Twomey, 1987). 
Figure A1.7. Changement de la lordose lombaire durant Ia flexion. 
(D'après Bogduk et Twomey, 1987). 
A. Vue de droite B. Vue de gauche 
C. Vue intérieure D. Vue postérime 
E. Vue du haut F. Vue du bas 
Figure A1.8. Vertèbre lombaire typique @'après Bogduk et Twomey, 1987). 
VB : Corps de la vertèbre, P : Pédicule, TP : Apophyse transverse, SP : Apophyse 
épineuse, L : Lame, SAP : Apophyse articulaire supérieur, IAP : Apophyse articulaire 
infërieur, saf  : Facette d'articulation supérieure, iaf : facette d'articulation infërieure, 
MP : Apophyse mamillaire, AP : Apophyse accessoire. 
Figure Al .9. Mécanisme de transfert de charge par les facettes des vertèbres. 
(D'après Bogduk et Twomey, 1987). 
A. Section coronale du disque. 
B. Secticm l z a m m d c  du disque. 
C. Empilement de lamelles dans l'anneau composite du disque. 
Figure A1.10. Structure du disque intervertébral. 
AF : Anneau composite constitué de lamelles de fibres de collagène orientées à angles 8. 
NP : Noyau composé h 80% de fluide incompressible. 
(D'après Bogduk et Twomey, 1987). 
Figure AI. 1 1. Ligaments de la colonne lombaire humaine - Section sagittale de la 
colonne lombaire. 
ALL : Anterior Longitudinal Ligament - PLL : Posterior Longitudinal Ligament 
SSL : Supraspinous Ligament - ISL : Interspinous Ligament - LF : Ligarnenhun flavtun 
v : partie ventrale - m : partie centrale - d : partie dorsale 
(D'après Bogduk et Twomey, 1987). 
A. Vue latéraie. 
B. Vue postérieure. 
Figure A 1.1 2. Segment fonctionnel de la coIonne lombaire humaine. 
Mécanismes d'articulation et de contact entre les facettes. 
(D'aprhs Bogduk et Twomey, 1987). 
OBLIQUUS MTERNUS TRANSVERSUS ABDOMiNIS 
Figue Al.  13. Architectures des muscles globaux intérieures. 
(D'après Dumas et al., 1 99 1). 
Figure Al .  14. Architecture des muscles Iliocostalis lumborum pars lumbonim (IC) 
attachés à la colonne lombaire humaine. 
(D'après Bogduk et Twomey, 1987). 
B. Vue sagittale. a) Posture neutre, b) Posture en flexion, c) f osture en extension 
Figure A 1.1 5. Architecture des muscles Iliopsoas (IP) 
attachés à la colonne lombaire humaine. 
(D'après Bogduk et al., 1992). 
Figure Al.  16. Architecture des muscles Longissirnis thoracic pars lumbonun (LT) 
attachés à la c o l o ~ e  lombaire humaine. 
(D'après Bogduk et Twomey, 1987). 
Figure Al .  17. Architecture des muscles Multifidus (MF) attachés à la colonne lombaire 
humaine. 
(D'après Bogduk et Twomey, 1987). 
Figure A 1.18. Architecture des muscles Quadratus lurnborum (QL) 
attachés à la colonne lombaire humaine. (D'après Dumas et al., 1991). 
FIGURES A Y ~ T  SERVIS POUR LA DÉTÉRMINATION 
DU MODELE ANALYTIQUE DE LA RIGIDITÉ 
EN ROTATIONS SAGITTALES DE LA COLONNE LOMBAIRE 
Figure A2.1. Variations des moments à chaque niveau de la colonne lombaire sous la 
charge totale de 2800N pour une rotation sagittale de la vertèbre L 1 (-5"101S0). 
Figure A2.2. Variations des moments à chaque niveau de la colonne lombaire sous la 
charge totale de 2800N pour une rotation sagittale de la vertèbre L2 (-5°&%50). 
Figure A2.3. Variations des moments à chaque niveau de la colonne lombaire sous la 
charge totale de 2800N pour une rotation sagittale de la vertèbre L3 ( - 5 O d K 5 " ) .  
Flexion 0-u  [De@] Wens'on 
Figure A2.4. Variations des moments à chaque niveau de la colonne lombaire sous la 
charge totale de 2800N pour une rotation sagittale de la vertèbre L4 (-5°S9150). 
Figure A2.5. Variations des moments à chaque niveau de la colonne lombaire sous la 
charge totale de 2800N pour une rotation sagittaIe de la vertèbre L5 (-5°S0150). 
Figure A2.6. Variations des moments à chaque niveau de la colonne lombaire sous la 
charge totale de 2800N pour une rotation sagittaie du sacrum (-S019S50). 
ANNEXE III 
EXEMPLE DE FICHIER DE DONNÉES ABAQUS 
DU SYSTÈME PASSIF DE LA COLONNE LOMBAIRE HUMAINE 
Ce fichier est relatif A la simulation d'une rotation en flexion de la colonne lombaire 
supportant une charge de 2800N. 
Distribution du chargement : 80% sur LI, 5% sur L2,5% sur L3,5% sur L4,5% sur L5 
Rotations totales imposées : 3S0 sur LI, 3 4 O  sur L2,27O sur L 3 , l P  sur L4 et 7 O  sur L5 
*RESTART,WRITE,FREQUENCY= 1 * * 
.................................. 
** Centres des vertèbres: 2,6,10,14, 18 








101, -17.96, 0.00, 171.98 
**L2 
102, -25.86, 0.00, 136.46 
- - - -  
** ELEMENTS: CONNECTIONS RIGIDES 
VERTEBRES-APPLICATIONS DES GRAVITES ............................................ 
** GRAVITE L 1 
@ELEMENT,TYPE=RB3D2,ELSET=ELlG 
1,2,101 





*RJGID BODY,ELSET=ELîG,REF NODE4 * * 
*ELEMENT,ïYPE=RB3D2,ELSET=EL3G 
3,10,103 








*MGID BODY,ELSET=ELSG,REF NODE=l8 ** 
@ELSET,ELSET=ELG 
EL lG,EL2G,EL3G,ELAG,ELSG ............................................ 
**ELEMENTS: DISQUES=3-NODES QUADRATIC 









13 10,l O2422,O., 102422.204844 









































-3000.,-4.0308E-3 - 1 OOO.,-l.S639E-3 
o., 0. 





1 OOûO., 5.643 1 E-3 
12000., 6.4492E-3 
15000., 8.5453E-3 











-1 5000.,-3.547IE-3 - 1 ZOOO.,-3.lUOE-3 
-9000.,-2.7087E-3 
-6000.,-2.2250E-3 
-3000.,- 1.53 17E-3 
-1000.,-9.3514E-4 
o., 0. 
IWO., 9.35 14E-4 








40000., 6.562 1 E-3 
50000., 7.7713E-3 








l385,l IU86,O., 1 14486,228971 
*TRANSVERSE SHEAR STIFFNESS 
1 5000,15000 ** 
*AXIAL,ELASTIC 
4516. ,-0.183148 
-3932. ,-O. 166904 
-3364. ,-O. 150439 
-2864. ,-O. 132634 
-2268. ,-O. 1 13289 
-1658. ,-0.092133 - 1074. ,-0.067076 
-627. ,-0.043322 
-307. ,-0.022989 
- 1 Oo.5,-O.O07882 . 












-1 5OOO.,-9.62 1OE-3 
-12000.,-8.1352E-3 
-9000.,-6.3467E-3 




1 WO., 7.6448E-4 
3000., 2.3223E-3 
6000., 4.47 1 SE-3 
9000., 6.3467E-3 
12000., 8.1352E-3 
l5OOO., 9.62 1 0E-3 
20000., 1.1972E-2 
25000.. 1.34 1 SE-2 
30000., 1.4929E-2 
40000., 1.7453E-2 

















1 OOO., 1.4 136E-3 
2000., 1.8751E-3 
4000.. 2.7406E-3 





20000., 9.23 15E-3 
25000., 1.0097E-2 


































GENERAL,ELSET=D 1 5 
1425,121 l94,O., 121 194,242388 
*TRANSVERSE SHEAR STlFFNESS 
15433.2,15433.2 ** 
*AXiAL,ELASTiC 
-45 16. ,-O. 178007 
-3932. ,-O. 162219 
-3364. ,-O. 1462 16 
-2864. ,-O. 12891 1 
-2268. ,-O. 1 101 09 
-1658. ,-O.089547 
-1074. ,-0.065193 
-627.,-0.042 1 O6 
-307. ,-0.022344 
-100.5,-0.007661 
















-3000.,-2.1938E-3 - 1000.,-7.22 17E-4 
o., O. 


















-3oooO.,- 1.21 27E-2 
-25OOO.,-l.lO37E-2 

























-20000.,-3.5836E-3 - I 5000.,-2.9977E-3 - I2OOO.,-2.657OE-3 








9000., 2.2891 E-3 
12000., 2.6570E-3 














1455,12635 l,O.,l2635 1,252701 
*TRANSVERSE SHEAR STIFFNESS 
15758.1,15758.1 ** 
* AXIAL,ELASTIC 
-4516. ,-O. 174337 
-3932. ,-O. 158874 
-3364. ,-O. 143201 
-2864. ,-O. 126253 
-2268. ,-O. 107839 
-1 658. ,-0.087701 - 1074. ,4063849 
-627. ,-O.041237 


















- 1 000.,-6.9269E-4 
o., o. 
1 000., 6.9269E-4 
3000., 2.1042E-3 
6000., 4.05 16E-3 
9000., 5.7507E-3 
12000., 7.371 3E-3 




















-1 000.,- 1.2678E-3 
o., 0. 
1 000., 3.2808E-3 








25000., 9.3 488E-3 
30000., 1 .OOME-2 

























40000., 5.3 194E-3 
50000., 6.2996E-3 








1555,1443 15.0.. 1443 15,288630 
*TRANSVERSE SHEAR STIFFNESS 
16841.1,16841.1 * * 
*AXIAL,ELASTIC 
-45 16. ,-O. 163 126 
-3932. ,-O. 148657 
-3364. ,-0.133992 
-2864. ,-O. 1 1 8 134 
-2268. ,-O. 100904 
-1658. ,-0.082061 
-1 074. ,-0.059743 
-627. ,-0.038586 
-307. ,-0.020476 

























1 SOW., 7.6323E-3 
20000., 9.4975E-3 
25000., 1 .O642E-2 
30000., 3.18438-2 
40000., 1.3960E-2 
50000., 1 S677E-2 




-60000., -1.41 898-2 





-1 5000., -7.0945E-3 
- 10000., -5.6070E-3 
-6000., -4.3482E-3 






















-20000.,-3 .OO94E-3 - l5OOO.,-2.S 174E-3 - 12000.,-2.23 13E-3 
-9000.,-1.9224E-3 






6000.. 1.5791 E-3 
9000., 3.9224E-3 
12000., 2.23 13E-3 





50000., 5.5 154E-3 











4,20,4 * * 
....................... 1: LOAD (Pz)=2800N - 
*BOUNDARY 
21,1,6 






** P~2554.96 N 
2, 3, -2240 
6, 3, -140 
10, 3, -140 
14, 3, -140 









6, 53,-S934 12 
10,5,5,-.47 1239 
14,5,5,-.3 141 59 





EXEMPLES DE FICHIERS RÉSULTATS 
PAR L'UTILISATION DU PROGIUMMX D'OPTIMISATION 
MATM/SQP 
Ce fichier est relatif à la détermination des rotations sagittales qui minimisent la fonction 
fPOSNRESNRE3 pour m=0.2Nm 
Identification des variables : Rotations sagittales des vertèbres lombaires. 
X(U=~)L~, x(2)=8u, x(3)=8w, x(4WL4, ~ ( 5 ) ' 8 ~ 5 ,  x(6)'8L6. 
Méthode SQP 
Nombre de variables du système : 6 
Critère d'arrêt sur les variables du système : le-012 
Critère d'arrêt sur la valeur de la fonction : 1 e-0 12 
Critère d'arrêt sut les contraintes : 1 e-0 12 
Nombre de contraintes égalité : O 
Nombre maximum d'itérations permises : 800 
Point de départ : 
XO = -4.0000 -3.0000 -2.0000 -1 .O000 -4.0000 4.0000 
Limites inférieures sur les variables : 
vlb= -5 -5 -5 -5 -5 -5 
Limites supérieures sur les variables : 
vub= 5 5 5 5 5 5 
Fonction à optimiser : 
LS 
f = ( 0 )  avec j=Ll..Sl 
i=11 
Contraintes associées : Mi 2 0.2 Nm et - 5' s Bj s 5' pour i = LI ... LS et j = LI ..SI 










Opthkation Converged Successfully 
Active Constraints: 









1 rnod Hess 
1 rnod Hess(2) 
1 rnod Hess 
1 rnod Hess(2) 
1 rnod Hess(2) 
1 mod Hess(2) 
1 rnod Hess(2) 
Nombre d'itérations effectuées : 50 
Valeur finale de Ia fonction : 1 
Valeurs finales des variables : 
Ce fichier est relatif i4 l'itération finale de l'algorithme de détermination des forces 
musculaires qui minimisent la somme des contraintes cubiques au niveau LX 
Identification des variables : Forces musculaires au niveau L1. 
Nombre de variables du système : 5 
Critère d'arrêt sur les variables du système : le-008 
Critère d'arrêt sur la valeur de la fonction : le-008 
Critère d'arrêt sur les contraintes : Ie-008 
Nombre de contraintes égalité : 1 
Nombre maximum d'itérations permises : 8000 
Point de départ : 
xO= 5 5 5 5 5 
Limites inférieures sur les variables : 
v l b = O  O O O O 
Limites supérieures sur les variables : 
vub= 43.2 176 31.6 36 40 
5 
Fonction à optimiser : (F,, 1 A , ): 
i ~ 1  
5 
Contraintes associées : = ML, ; 2 O et (G,, ,~),  ~ 0 . 4 ~ / r n m '  pour i = l..S 
i=l 
Gradient de la fonction : 
STEP Procedures 
1 
1 rnod Hess 
1 mod Hess 
1 rnod Hess 
1 rnod Hess 
1 rnod Hess 
1 rnod Hess 
1 rnod Hess 
Optimization Converged Successfully 
Active Constraints: 
ans =1 












1 mod Hess 
0.5 rnod Hess(2) 
1 rnod Hess(2) 
1 mod Hess 
1 rnod Hess 
1 rnod Hess 
Nombre d'itérations effectuées : 978 
Valeur finale de la fonction : 0.000087405 
Valeurs finales des variables : 
